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Resumen
El proyecto que se presenta a continuación se ha realizado en colaboración con el grupo de investigación fetal
y perinatal IDIBAPS, y está enmarcado en el ámbito de procesado de imagen. Se va a trabajar con imágenes
fetales, concretamente con imágenes ecográficas de Potencia Doppler. Siendo el objetivo del proyecto analizar
si es posible obtener nuevos estimadores de la perfusión sanguínea.
Desde la aparición de la ecográfia el feto ha pasado a ser un paciente, de forma que enfermedades que en
el pasado que solamente se podían detectar en un recien nacido ahora se pueden diagnosticar, estudiar e
incluso tratar en el feto, produciendo una mejora de la calidad de vida del feto durante el periodo posnatal
y prenatal. De todas las enfermedades que puede sufrir un feto, existen dos tipos concretos de enfermedades
en las cuales el feto sufre alteraciones en la perfusión sanguínea (intercambio de alimentos entre la sangre y
los tejidos), anemia y crecimiento intrauterino restringuido.
Obtener una medida directa de la perfusión sanguínea no es un procedimiento sencillo ni viable en humanos,
ya que se realiza mediante una técnica invasiva. La obtención de la cantidad de flujo sanguíneo en una
región determinada se planteo como alternativa a la medida directa a la perfusión sanguínea y se demostró
que ambas medidas están relacionadas, por lo tanto, medir el flujo sanguíneo resulta de gran interés. Con
el objetivo de determinar la cantidad de flujo en una región determinada se diseñó la técnica conocida
como Fracción de sangre en moviento (FMBV) basada en el estudio de las imágenes ecográficas de Potencia
Doppler, siendo esta técnica el estándar actual.
Con la intención de determinar si es posible obtener nuevos estimadores de flujo sanguíneo, en el presente
proyecto se va a realizar un análisis exahustivo de las imágenes ecográficas Doppler y de la técnica estándar. Se
estudiará la composición de la sangre, su comportamiento fisiológico y los principios físicos de su movimiento,
con tal de poder denifir un modelo teórico de una zona vascularizada, es decir, modelar el comportamiento
de la sangre en una región determinada.
Una vez modelado el comportamiento de la sangre se diseñarán diferentes técnicas de procesado de imagen,
concretamente cuatro, que tendrán como objetivo adaptar la información contenida en cada imagen al modelo
teórico postulado. Estas técnicas se han diseñado teniendo en cuenta tanto la información de potencia en la
imagen de Potencia Doppler, relacionada con la cantidad de sangre en movimiento, como la estructura de
los vasos sanguíneos. A partir de la información extraida se definirán nuevos estimadores de flujo.
El comportamiento de los estimadores de flujo propuestos ha sido comparado con la estimación obtenida
mediante la técnica estándard (FMBV) y la cantidad de glóbulos rojos en la sangre. Debido a que los grupos
de análisis son reducidos, los resultados obtenidos son orientativos, pero indican que es posible obtener nuevos
estimadores de flujo, y por lo tanto de la perfusión sanguínea.
Este proyecto ha servido para corroborar que a partir de las imágenes ecográficas de Potencia Doppler se
pueden obtener diferentes estimadores de flujo, abriendo las puertas a nuevas vías de investigación.
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Resum
El projecte que es presenta a continuació s'ha realitzat en col·laboració amb el grup dínvestigació fetal i
perinatal IDIBAPS, i està enmarcat dins de m'àmbi de processament dímatge. Es treballarà amb imatges
fetals, concretament amb imatges ecogràfiques de Potència Doppler. Lóbjectiu del projeste es analitzar si es
possible obtenir nous estimadors de la perfusió sanguínia.
Des de láparició de lécografia, el fetus ha passat a ser un pacient, de forma que malalties que en el passat
només es podien detectar en el nounat ara es poden diagnosticar, estudiar i inclús tractar al fetus, produït
una millora de la qualitat de vida del fetus durant el període postnatal i prenatal. De totes les malalties
que pot patir un fetus, existeixen dos tipus concrets en les quals pateix alteracions en la perfusió sanguínia
(intercanvi dáliments entre la sang i els teixits), anèmia i creixement intrauterí restringit.
Obtenir una mesura directa de la perfusió sanguínia no es un procediment senzill ni viable en humans, ja
que es realitza mitjançant una tècnica invasiva. La obtenció de la quantitat de flux sanguini en una regió
determinada es va plantejar com alternativa a la mesura directa de la perfusió sanguínia i es va demostrar
que ambdues mesures estan relacionades, per tant, la mesura del flux sanguíni resulta de gran interés. Amb
l'objectiu de determinar la quantitat de flux en una regió determinada es va dissenyar la tècnica coneguda com
Fracció de sang en moviment (FMBV) basada en l'estudi de les imatges ecogràfiques de Potencia Doppler,
sent aquesta tècnica la estàndard actual.
Amb la intenció de determinar si es possible obtenir nous estimadors de flux sanguini, en el present projecte
es realitzarà un anàlisis exhaustiu de les imatges ecogràfiques Doppler i de la tècnica estàndard. S'estudiarà
la composició de la sang, el comportament fisiològic i els principis físics del seu moviment, amb l'objectiu de
definir un model teòric dúna zona vascularitzada, és a dir, modelar el comportament de la sang en una regió
determinada.
Una vegada modelat el comportament de la sang es dissenyaran diferents tècniques de processament dímatge,
concretament quatre, que tindran com a objectiu adaptar la informació continguda en la imatge al model
teòric postulat. Aquestes tècniques s'han desenvolupat tenint en compte tant la informació de potència en la
imatge de Potència Doppler, relacionada amb la quantitat de sang en moviment, com en la estructura dels
vasos sanguinis. A partir de la informació extreta es definiran els nous estimadors de flux.
El comportament dels estimadors de flux proposats ha sigut comparat amb léstimació obtinguda mitjançant
la tècnica estàndard (FMBV) i la quantitat de glòbuls vermells en la sang. Degut a que els grups d'anàlisi
son reduïts, els resultats obtinguts son orientatius, però assenyalen que és possible obtenir nous estimadors
de flux i, per tant, de la perfusió sanguínia.
Aquest projecte ha sigut útil per corroborar que a partir de les imatges ecogràfiques de Potència Doppler es
poden obtenir diferents estimadors de flux, obrint les portes a noves vies d'investigació.
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Abstract
The project about to be presented has been carried out in collaboration with the fetal and perinatal research
group IDIBAPS, and falls within the image processing area. The work has been undertaken using fetal
images, particularly with Power Doppler ultrasound scans, in order to analyze the possibility of obtaining
new blood perfusion estimators.
Since the apparition of ultrasound scans, fetuses have become patients, so illnesses which in the past were
only detectable when infants were already born can now be diagnosed, studied and even treated in fetuses,
improving their quality of life in the prenatal and postnatal periods. Of all illnesses fetuses can suffer, there
are two types in which their blood perfusion (the exchange of oxygen and nutrients between blood and
tissues) is altered: anemia and intrauterine growth restriction.
Obtaining a direct measurement of blood perfusion is neither simple nor viable, as it is done through an
invasive procedure. Finding the amount of blood flow in a particular region was set out as an alternative
to the direct measurement of blood perfusion, and a relationship between them was proven, therefore, to
measure blood flow is of great interest. Aiming at the measurement of the amount of flow in a particular
region, a technique known as fractional moving blood volume (FMBV) was designed, and has become the
standard one.
With the intention of determining whether it is possible to obtain new blood flow estimators, an exhaustive
analysis of Doppler ultrasound scans and the standard technique will be executed. Blood composition, its
physiological behavior and the physical principles of its movement will be studied in order to define a
theoretical model of a vascularized area, that is, to model the behavior of blood in a specific region.
Once blood behavior is modeled, four different image processing techniques will be analysed, aiming at the
adaptation of the information contained in each image to the postulated theoretical model. These techniques
will be designed taking into account both the power information within images, related to the amount
of moving blood, and the structure of blood vessels. Based on the extracted information new blood flow
estimators will be defined.
The behaviour of the proposed blood flow estimators will be compared to the estimation obtained through
the standard technique (FMBV) and the amount of red corpuscles in blood. Since the analysis groups are
limited, the results are preliminary, but indicate that it is possible to obtain new blood flow estimators, and
therefore to estimate blood perfusion.
This project has corroborated that new blood estimators can be defined based on Power Doppler ultrasound
scans, giving way to new lines of research.
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Capítulo 1
Introducción
El proyecto que se presenta en este texto se desarrolla en un ámbito interdisciplinar en el grupo de medicina
fetal y perinatal (IDIBAPS) del hospital clínico de Barcelona, cuyo objetivo principal es la búsqueda de
soluciones a las enfermedades prenatales.
Este proyecto está enmarcado en el ámbito de procesado de imagen. A través del análisis de imágenes ecográ-
ficas Doppler se desarrollará una técnica que ayude a evaluar determinadas patologías fetales. Concretamente
se trabajará con imágenes de Potencia Doppler, las cuales han sido proporcionadas y delineadas, por médicos
expertos del Hospital Clínico de Barcelona.
El objetivo del proyecto es el desarrollo de una herramienta que a través de la perfusión sanguínea permita
el diagnóstico de patologías fetales, mediante el cálculo de estimadores de flujo sanguíneo en imágenes de
Potencia Doppler. El punto de partida para el desarrollo de esta nueva herramienta será la técnica que
actualmente se utiliza para realizar dicha estimación conocida como Fractional Moving Blood Volume with
Power Doppler Ultrasound.
Dentro de este contexto el proyecto se centrará en el análisis de imágenes prenatales, siendo este el punto
central de la validación de la nueva herramienta propuesta para la evaluación y cálculo de la perfusión
sanguínea.
1.1. Motivación
El desarrollo del feto durante el periodo de gestación determina el crecimiento posnatal. A lo largo de la
vida del feto en el útero materno uno de cada diez fetos presentará problemas, la mayoría de ellos leves
pero, desgraciadamente otros serán graves y pueden comprometer la supervivencia fetal o la calidad de
vida después del nacimiento. El diagnóstico fetal ayuda a identificar los diferentes problemas prenatales,
permitiendo de esta forma realizar un seguimiento y tratamiento de la enfermedad concreta. Con lo que el
diagnóstico prenatal permite salvar la vida del feto o mejorarla notablemente.
Figura 1.1: Ecografía fetal
Con la aparición de la ecografía en tiempo real (figura 1.1) a finales de los 70, se realizó una verdadera revo-
lución en el diagnóstico prenatal, ya que permitió diagnosticar problemas en el feto que, hasta el momento,
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sólo habían sido identificados en el recién nacido. Es decir, a través de la ecografía se puede controlar el
crecimiento y las condiciones del feto dentro del útero materno, permitiendo de esta forma el diagnóstico de
enfermedades prenatales.
La ecografía ha evolucionado rápidamente, con lo que actualmente existen diversas modalidades ecográficas,
lo que permite cada vez visualizar detalles más pequeños o estudiar aspectos cada vez más complejos del
feto, como pueden ser el desarrollo cerebral del feto o su función cardíaca.
Existen diferentes enfermedades que pueden afectar al crecimiento o desarrollo normal del feto, como pueden
ser la cardiopatía fetal, la anemia, la prematuridad o el crecimiento intrauterino restringido, entre muchas
otras. Este proyecto tiene como objetivo el desarrollo de una herramienta que ayude en el diagnóstico de dos
patologías concretas, la anemia y el crecimiento intrauterino restringido. Esto se espera conseguir a través
del análisis de la perfusión sanguínea.
1.2. Estructura
El presente proyecto surge de la necesidad de diseñar una herramienta que permita obtener una estima-
ción fiable de la perfusión sanguínea a través de estimadores de flujo, evaluando la cantidad de sangre en
movimiento mediante métodos basados en el procesado de imagen. Concretamente mediante el análisis de
imágenes ecográficas de potencia Doppler.
Para ello, primero se estudiará la perfusión sanguínea, su interés en este ámbito de la medicina, y las
enfermedades fetales a tratar (Capítulo 2). Se presentarán las imágenes ecográficas Doppler, imágenes con las
que se va a trabajar (Capítulo 4 ). A continuación se realizará un estudio del estado del arte, se analizarán las
técnicas actualmente utilizadas para estimar la cantidad de sangre en movimiento, así como sus limitaciones
(Capítulo 5).
Una vez descrito el estado del arte, se explicará el protocolo de adquisición y delineación de las imágenes
(Capítulo 6) y se postulará el modelo de una zona vascularizada (Capítulo 7), que será la base de las
herramientas desarrolladas en el presente proyecto. A partir de este modelo, se han desarrollado las nuevas
técnicas de procesado de imagen que permitirán obtener nuevos estimadores de flujo (Capítulo 8), así como
los descriptores de la imagen y el modo de cuantificarlos (Capítulo 9 ).
Una vez descritos los cuantificadores se estudiará su comportamiento, mediante la comparación de los nuevos
estimadores con la técnica estándar actual (FMBV) y la concentración de glóbulos rojos en sangre (Capítulo
10). Por último se cerrará el proyecto con las conclusiones y las posibles líneas de trabajo futuro (Capítulo
11).
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Capítulo 2
Perfusión sanguínea
2.1. Introducción
Conocer la perfusión sanguínea en una zona determinada es conocer el estado patológico de los tejidos. De
forma que el estudio de la perfusión sanguínea en determinadas enfermedades aporta información relevante
acerca de su estado y su evolución, permitiendo de esta forma un diagnóstico más preciso. Por esta razón
obtener una medida de la perfusión sanguínea despierta un gran interés clínico.
Este proyecto tiene como objetivo buscar una herramienta que ayude en el diagnóstico de determinadas
patologías fetales, concretamente en las enfermedades conocidas como anemia y crecimiento intrauterino
restringido. Aunque actualmente ya existen diferentes herramientas a través de las cuales se pueden diag-
nosticar dichas patologías aún existe la necesidad de una nueva herramienta que complemente y amplíe a
las actuales, permitiendo de esta forma una mayor precisión en el diagnóstico.
A lo largo de este capítulo se va a introducir el concepto de perfusión sanguínea, así cómo la importancia de
medirla. También, se explicarán ampliamente las dos patologías fetales de interés, y como puede ayudar el
cálculo de la perfusión sanguínea en su diagnóstico.
2.2. Perfusión sanguínea
La perfusión sanguínea es el proceso fisiológico mediante el cual se produce el intercambio de nutrientes entre
los tejidos y la sangre, encargada de distribuir oxígeno y alimentos a las células del organismo. Mediante
este proceso se proporcionan los alimentos necesarios para el desarrollo fisiológico de los tejidos, ya que una
perfusión sanguínea y una oxigenación suficiente es vital para cualquier proceso metabólico en las células,
además de ser uno de los factores más decisivos a la hora de reparar el daño tisular y presentar resistencia
a organismos infecciosos.
Resulta patente que a través del conocimiento de la perfusión sanguínea se puede conocer el estado fisiológico
de los tejidos, y de ahí la importancia de monitorizar y obtener una medida de la perfusión sanguínea.
Actualmente únicamente se puede medir la perfusión sanguínea mediante una técnica invasiva, conocida
como inyecciones de microesferas radioactivas, lo cual resulta un problema para obtener una medida directa
de la perfusión sanguínea. Este hecho crea la necesidad de encontrar una nueva medida que permita obtener
una estimación de la perfusión sanguínea de forma fiable y sobretodo no invasiva.
Múltiples estudios han demostrado que una buena estimación de la perfusión se consigue a través de la medida
del flujo sanguíneo en la zona de interés. El análisis del flujo sanguíneo normalmente se realiza mediante
imágenes ecográficas Doppler, y permite encontrar anormalidades tanto estructurales como funcionales a lo
largo cuerpo humano. Hecho que abre la puerta al diagnóstico de diversas patologías, a lo largo de todo el
cuerpo humano, mediante una misma herramienta. En la figura 2.1 se puede ver el sistema circulatorio de
una persona adulta, a través de esta imagen uno se puede hacer una idea del gran número de regiones del
cuerpo humano que se pueden explorar a través del análisis del flujo sanguíneo.
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Figura 2.1: Sistema circulatorio [1]
La importancia de una medida capaz de estimar la perfusión reside tanto en la necesidad de disponer de
una técnica capaz de realizar un diagnóstico rápido y eficaz de forma no invasiva, como del amplio abanico
de necesidades que puede subsanar. Existen diferentes enfermedades en las cuales la visualización del flujo
sanguíneo y el cálculo indirecto de la perfusión sanguínea pueden ser de gran ayuda en el momento de
realizar un diagnóstico o controlar su estado. Algunos ejemplos de enfermedades en las cuales es relevante
disponer de una herramienta que permita el cálculo de la perfusión sanguínea son (i) el diagnóstico de
tumores, ya que en los tejidos malignos o afectados se produce un aumento del flujo sanguíneo en relación a
los tejidos sanos, (ii) el control de órganos implantados, puesto que la cantidad de flujo sanguíneo depende
de la adaptación del implante al cuerpo de acogida, (iii) la detección de daños neurológicos en los fetos
de crecimiento intrauterino restringido, debido a que estos sufren variaciones en el flujo sanguíneo cerebral
derivando en daños neurológicos o (iv) la detección de pacientes con anemia, puesto que éstos sufren una
alteración en la composición de la sangre variando la perfusión sanguínea.
De todas las enfermedades que pueden ser evaluadas mediante el estudio del flujo sanguíneo, el presente pro-
yecto se centrará únicamente en el estudio de dos enfermedades fetales, crecimiento intrauterino restringido
y anemia. A continuación se realizará un estudio más exhaustivo de ambas enfermedades fetales.
2.3. Casos de estudio
Este proyecto nace en el entorno natal y perinatal, por lo tanto los casos sobre los cuales se va a desarrollar
y verificar el comportamiento de la nueva herramienta desarrollada para obtener nuevos estimadores de
flujo son casos de interés dentro de este ámbito. A lo largo de éste se va a trabajar con imágenes fetales,
y concretamente se estudiarán los casos de fetos con problemas de restricción de crecimiento intrauterina
(IUGR1) y los fetos con anemia.
Actualmente ambos casos se diagnostican a partir de la historia clínica del paciente, y una serie de procedi-
mientos estándar específicos para cada una de las enfermedades. El problema reside en que los procedimientos
establecidos en ambos casos no permiten la identificación de subgrupos dentro de las patologías definidas.
A continuación se presentarán ambas enfermedades individualmente, y se explicarán brevemente las causas,
los posibles tratamientos, y las herramientas actuales que permiten diagnosticar las enfermedades, así como
la razón por la cual es necesaria una herramienta que sea capaz de identificar casos que quedan fuera de los
procedimientos habituales.
Restricción de crecimiento intrauterino (IUGR)
El desarrollo del feto dentro de la placenta de la madre tiene implicaciones durante el embarazo y en la vida
posnatal del bebé. Una de las condiciones fetales con implicaciones en el desarrollo del feto y en la vida
posnatal de éste, se conoce como restricción de crecimiento intrauterina, y principalmente está causada por
1del inglés, intrauterine growth restriction
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anormalidades en el funcionamiento de la placenta, encargada de suministrar alimentos y oxígeno al feto
una vez han sido eliminados los residuos de dióxido de carbono. Sin embargo existen otras causas menos
comunes como las alteraciones genéticas, las malformaciones, infecciones de la madre durante la gestación,
el consumo de tabaco o drogas. En la figura 2.2 se puede observar el feto dentro de la placenta de la madre.
Figura 2.2: Placenta [2]
Los fetos con restricción de crecimiento (IUGR) corren un alto riesgo de sufrir mortalidad, morbidez, o
daños en el desarrollo neurológico durante el período de crecimiento perinatal. En casos de fetos con este
tipo de enfermedad, los bebés que han sobrevivido al periodo prenatal todavía corren un alto riesgo de
sufrir hipotermia, hipoglucemia, u otras complicaciones, así como un riesgo elevado de daños neurológicos o
complicaciones de desarrollo durante el período posnatal [3].
A través de la ecografía (Figura 1.1) el médico puede determinar si el feto es pequeño para su edad gestacional,
midiendo tres parámetros: la circunferencia abdominal, el perímetro de la cabeza y la longitud del fémur.
Debido a que no todos los fetos pequeños sufren restricción de crecimiento intrauterino, la distinción de
insuficiencia placentaria ha sido uno de los principales objetivos en la medicina fetal de los últimos 20 años.
Una de las principales señales para identificar la insuficiencia placentaria y consecuentemente diagnosticar
IUGR es un elevado índice de pulsatilidad2 (PI) en la arteria umbilical (UA) [3]. Los fetos pequeños con un
índice de pulsatilidad normal se definen como fetos pequeños para su edad gestacional (SGA3), en la figura 2.3
se puede ver el proceso de clasificación. Los primeros estudios que se realizaron determinaron que este grupo
simplemente eran constitucionalmente pequeños, sin embargo recientes estudios han demostrado que esta
categoría contiene una porción de casos que pertenecen a fetos con restricción de crecimiento intrauterina,
es decir, existe una porción de fetos diagnosticados como SGA que tienen un desarrollo y una conducta
neuronal anormal y similar a los fetos con restricción de crecimiento [5, 6].
Figura 2.3: Clasificación de fetos pequeños para su edad gestacional [6]
La hipoxia, déficit de oxigeno en el organismo, aparece en los casos más severos. Normalmente como respues-
ta a la hipoxia los fetos sufren una redistribución de flujo sanguíneo y un aumento de la presión sanguínea,
2del inglés: pulsatility index
3del inglés, small-for-gestacional-age
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modificando la función hemodinámica del corazón. Generalmente esto se refleja en una vasoconstricción, es-
trechamiento de los vasos sanguíneos, en gran parte del cuerpo del feto (pulmones, esqueleto o área muscular)
y se incrementa la perfusión sanguínea en el cerebro, el corazón y las glándulas adrenales. Este fenómeno se
conoce como brain-sparing-effect, e intenta compensar el efecto de la hipoxia proporcionando más oxigeno
al cerebro por medio de la vasodilatación cerebral (dilatación de los vasos sanguíneos en el cerebro). Clínica-
mente este fenómeno se identifica mediante el análisis del flujo en la arteria cerebral media (MCA) a través
de la ecografía de Color Doppler.
Estudios recientes han demostrado que algunos de los fetos clasificados como SGA (pequeños para su edad
gestacional) y que presentan una vasodilatación en la arteria cerebral media muestran unos resultados peri-
natales pobres con riesgo de un desarrollo neuronal anormal, parecidos a los de los fetos con restricción de
crecimiento. Estos estudios indican que a través del estudio del cerebro del feto se puede distinguir entre los
SGA con restricción de crecimiento y los fetos de constitución pequeña. Sin embargo, la vasodilatación de
la arteria cerebral media tiene una sensibilidad pobre a la hora de detectar las fases iníciales del incremento
de la perfusión sanguínea en el cerebro. Por ello para estimar la perfusión sanguínea en el cerebro del feto se
ha utilizado el cálculo de la fracción de sangre en movimiento a través de la ecografía de Potencia Doppler,
la cual es una técnica repetible y fiable, que ha sido validada clínicamente.
Anemia
La anemia es una enfermedad hemática debida a una alteración de la composición sanguínea, y determinada
por una disminución de la masa eritrocitaria o glóbulos rojos que condiciona una concentración baja de
hemoglobina. En la figura 2.4 se puede ver un ejemplo de la diferencia en la concentración de glóbulos rojos
en la sangre entre caso normal (derecha) y un caso anémico (izquierda).
Figura 2.4: Anemia [2]
En los fetos la anemia es una enfermedad congénita desencadenada por incompatibilidad de uno de los
sistemas de grupos sanguíneos entre la madre y su hijo. Normalmente la madre genera anticuerpos contra los
glóbulos rojos de su hijo los anticuerpos creados por la madre cruzan la placenta y los destruyen, produciendo
anemia. La causa más común de isoinmunización es causada por el factor Rh; por una incompatibilidad en
el grupo de la madre y su feto (Madre Rh negativa y Feto Rh Positivo). En la figura 2.5 se puede ver una
representación gráfica del proceso anterior.
La anemia generalmente es leve, pero en ocasiones puede manifestarse de forma grave en la vida del feto y
de no ser tratada puede conducir a una situación grave, conocida como hidropesía fetal, con un riesgo muy
elevado de muerte fetal.
Actualmente la anemia es diagnosticada mediante ecografía de Color Doppler determinando la velocidad
de la sangre en la arteria cerebral media, siendo este un método seguro y no invasivo, sin consecuencias
posteriores. Cuando las pruebas ecográficas Doppler no resultan significantes se realiza una punción en el
cordón umbilical para obtener una muestra de sangre del feto y de esta forma poder detectar ciertos trastornos
metabólicos, infecciones o anemia. Sin embargo este método, a diferencia del anterior, puede ser dañino para
el cordón y provocar el aborto, parto prematuro o infección
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Figura 2.5: Incompatibilidad feto madre [2]
Figura 2.6: Punción [2]
Algunos casos de anemia severa pueden inducir a una hipoxia aguda, pero reversible, sin haber insuficiencia
placentaria. Como consecuencia de este efecto se produce una redistribución del flujo sanguíneo, similar al
que se ha descrito en el caso de crecimiento intrauterino restringido.
En el caso de la anemia, el estudio del flujo sanguíneo puede servir como una nueva herramienta a la hora
de diagnosticar esta enfermedad, así como indicador de los casos de hipoxia.
2.4. Conclusiones
La necesidad de una herramienta que permita estimar la perfusión sanguínea a través del análisis del flujo
sanguíneo despierta un gran interés clínico, ya que permitiría el diagnóstico de diferentes enfermedades de
forma fiable y no invasiva, tanto en fetos como en adultos.
En las dos enfermedades de estudio que se proponen en este proyecto, la anemia y el crecimiento intrauterino
restringido, la estimación de la perfusión sanguínea a través del flujo sanguíneo ayuda al diagnóstico de ambas
patologías y abre puertas a la identificación de posibles subgrupos dentro de los actuales.
La herramienta propuesta para estimar la perfusión sanguínea está basada en el estudio del flujo sanguíneo
a través del análisis de imágenes ecográficas Doppler.
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Capítulo 3
Imagen médica ecográfica
3.1. Introducción
Al final de la Primera Guerra Mundial, Paul Langevin, profesor en física, desarrolló la herramienta conocida
como SONAR (Sound Navigation And Ranging) para localizar submarinos. El mecanismo del SONAR emite
ondas ultrasónicas que se reflejan en los submarinos y los ecos capturados se utilizaban como imagen de
ellos. Después de la guerra, una de las primeras aplicaciones del SONAR fue la detección de icebergs para
mejorar la navegación por el Ártico.
En la Segunda Guerra Mundial empezó el uso clínico del ultrasonido. El Dr. Karl Theodore Dussik, un médico
austríaco, utilizó los ultrasonidos para examinar las lesiones medulares de los aviadores, proporcionando la
primera máquina médica de ultrasonidos experimental y publicando el primer trabajo médico en este campo
(1942).
Justo después de la Segunda Guerra Mundial, los investigadores japoneses construyeron el primer equipo
de ultrasonidos que era A-modo (modo de amplitud), que representaba las señales en una dimensión (1D).
Seguidamente, se creó el B-modo (modo de luminosidad) que generaba imágenes en dos dimensiones (2D).
Las aplicaciones iniciales estaban limitadas a la detección de cálculos biliarios, masa en el pecho o tumores.
A mediados de los años 60 se comercializaron los sistemas de ultrasonidos en Estados Unidos y Europa. En
este tiempo se produjeron innovaciones respecto al uso de los ultrasonidos que permitieron detectar tumores
y cáncer en seres vivos. A pesar de esto el uso de los ultrasonidos en la obstetricia es uno de los más conocidos
y extendidos. Las primeras medidas en este campo iban dirigidas a determinar el tamaño y el crecimiento
de los fetos. Con el avance de la tecnología se consigue mejorar la calidad de las exploraciones permitiendo
utilizar los ultrasonidos como herramienta para explorar y diagnosticar al feto. En la figura 3.1 se puede
ver un ejemplo de la evolución del diagnóstico mediante imágenes ecográficas. La imagen superior izquierda
muestra la cabeza de un feto en blanco y negro (1969), la imagen superior derecha muestra la imagen de un
feto en escala de grises de los años 1970s, la imagen inferior izquierda muestra el perfil de un feto en alta
resolución de los años 1980s y por último la imagen inferior derecha muestra la ecografía 3D de un feto.
3.2. Principios Físicos
3.2.1. Propiedades físicas de los ultrasonidos
Los ultrasonidos son ondas acústicas con una frecuencia que se encuentra por encima del umbral de audición
humana. En la figura 3.2 se puede ver el rango frecuencial de los ultrasonidos. Abbe Lazzaro Spallanzani
(1727-1799) ha sido considerado como el padre de los ultrasonidos demostrando que los murciélagos, que son
ciegos, guían su vuelo mediante la reflexión de ondas acústicas no audibles por los humanos.
Las ondas acústicas representan una variación de presión que se propaga a través de un medio elástico a
una determinada velocidad de propagación. Se trata de ondas mecánicas que se propagan por un medio
aprovechando las propiedades elásticas de éste y, además, son ondas longitudinales ya que la dirección de
vibración es paralela a la de propagación.
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Figura 3.1: Evolución de la imagen ecográfica [7]
Figura 3.2: Rango frecuencial de los ultrasonidos [8]
Cuando la onda acústica interacciona entre dos medios se generan dos ondas más, resultantes de dicha
interacción; la onda reflejada en el primer medio y una onda de refracción que se propaga a través del
segundo medio (en la figura 3.3 se puede observar dicho efecto).
Figura 3.3: Interacción de una onda acústica entre dos medios [9]
El medio de propagación son los tejidos que están constituidos por células y grupos de células que sirven
de fronteras complejas para la propagación de la onda. Como las ondas se propagan a través de estas
estructuras, las ondas se reflejan en función de las impedancias acústicas de los tejidos que atraviesan o por
la heterogeneidad siempre que opere en el límite lineal del material.
La impedancia acústica del material Z se define como el producto de su densidad ρ (densidad física del
medio) y de la velocidad ν del sonido en el material.
Z = ρν (3.1)
Cuanto más grande es la impedancia acústica de un material menor es la penetración de las ondas en él.
El porcentaje de la energía acústica reflejada entre dos materiales con impedancias diferentes Z1 y Z2 se
conoce como coeficiente de reflexión R y se define de la siguiente forma:
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R =
(
Z2 cos(θi)− Z1 cos(θt)
Z2 cos(θi) + Z1 cos(θt)
)2
(3.2)
donde θi es el ángulo con que incide la onda y θt es el ángulo de la onda transmitida, relacionados con el
ángulo incidente y la velocidad del sonido en cada medio a través de la ley de Snell, donde v1 y v2 son las
velocidades del sonido en cada medio.
sin(θi)
v1
=
sin(θt)
v2
(3.3)
El porcentaje de energía acústica transmitida lo obtenemos a partir del coeficiente de reflexión y recibe el
nombre de coeficiente de transmisión:
T = 1−R (3.4)
Si la diferencia entre la impedancia entre dos medios aumenta se crea un mayor desfase acústico, y en
consecuencia, mayor será la cantidad de energía que se refleja y menor la energía transmitida.
Material Densidad ρ Velocidad ν Impedancia Z Atenuación α
(103 Kgm−3) (ms−1) (103 Kgm−2s−1) (dBcm−1)
Aire 330 0.0012 0.0004 1.38
Agua 1430 1.00 1.43 0.0025
Grasa 1450 0.95 1.38 0.6
Tejido blando 1540 1.10 1.69 0.5-1.0
Tejido óseo 4080 1.91 7.80 10.0
Sangre 1570 1.06 1.66 0.18
Músculo 1580 1.07 1.69 *
Tabla 3.1: Propiedades de las ondas acústicas en diferentes materiales (α a 1MHz)
En la tabla 3.1 se pueden observar los diferentes parámetros expuestos anteriormente para determinados
materiales. Si se analiza con detalle la tabla se ve que entre el aire y el tejido existe un desfase acústico
elevado. Concretamente, implica que un 99% de la energía acústica se refleja y un 1% se transmite. Por
este motivo en los exámenes ecográficos se pone un gel en la superficie del transductor, evitando de esta
forma que haya aire entre el transductor y el tejido. Debido a la impedancia acústica del gel se consigue un
coeficiente de transmisión de un 99,9% (figura 3.4).
Figura 3.4: Configuración del transductor aplicando gel [9]
Por otro lado, examinar el cerebro de un feto presenta un inconveniente que dificulta la adquisición de las
imágenes. Si el medio acústico a atravesar es el hueso, pueden aparecer sombras acústicas en la ecografía
debido al elevado coeficiente de atenuación del medio en cuestión. Esta situación se da en función de la
posición del feto.
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3.2.2. Atenuación
Cuando las ondas ultrasónicas se propagan dentro del tejido, se produce una pérdida de intensidad dependien-
te de la distancia atravesada. La amplitud de la onda se atenúa exponencialmente con la distancia siguiendo
la ecuación 3.5,siendo I0 la intensidad inicial, α el coeficiente de atenuación y x la distancia recorrida.
I = I0e
−αx (3.5)
Las pérdidas, debidas a la absorción, que se producen en un medio se pueden separar en tres grupos básicos:
Pérdidas por la viscosidad del medio.
Pérdidas por la conducción del calor.
Pérdidas asociadas a cambios moleculares de energía.
El coeficiente de atenuación α se define de forma compleja e integra todos los efectos de pérdidas anterior-
mente mencionados. Principalmente el coeficiente de atenuación depende de la temperatura y la frecuencia.
Concretamente la dependencia frecuencial es directamente proporcional a f2 para el agua y a f1,2 para los
tejidos blandos. En la tabla 3.1 se muestran los coeficientes de atenuación de algunos tejidos y en la figura
3.5 se aprecia la dependencia frecuencial de la absorción en diferentes medios.
Figura 3.5: Dependencia frecuencial del coeficiente de absorción en el músculo, grasa y sangre. [7]
En la adquisición de imágenes ecográficas fetales existe una distancia variable, dependiente de la posición
del feto. Aproximadamente entre el transductor y el cerebro del feto hay una distancia de entre 4-15 cm que
repercutirá en la calidad de la imagen.
3.2.3. Transductor
Los transductores de ultrasonidos (figura 3.6) son dispositivos que permiten convertir la energía eléctrica
a energía mecánica para producir los ultrasonidos y análogamente la energía mecánica en eléctrica para
producir las imágenes, actuando así de transmisor y receptor [9].
En general como transductores se utilizan cristales piezoeléctricos que contienen dipolos eléctricos orientados
en una determinada dirección. El efecto piezoeléctrico es un fenómeno en el que el material, cuando se aplica
un campo eléctrico o una onda de presión, cambia sus dimensiones físicas. Cuando se aplica un campo
eléctrico al material se genera una onda acústica de presión (efecto piezoeléctrico inverso), mientras que si
se aplica una onda acústica de presión al material se genera un voltaje (efecto piezoeléctrico directo). En
la figura 3.7 se pueden observar ambos efectos. De esta forma es posible que los transductores actúen como
transmisores y receptores.
Generalmente se pueden generar dos tipos de ondas acústicas o modos de vibración:
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Figura 3.6: Diversos transductores de ultrasonidos [9]
Figura 3.7: Efecto piezoeléctrico [9]
1. Se puede conseguir aplicando un potencial eléctrico sinusoidal a través del material.
2. Ampliando pequeños pulsos eléctricos a través del material.
En los cristales se crea una vibración a la frecuencia fundamental de resonancia que dependerá del grosor del
piezoeléctrico. Cuanto más grosor tiene el material, más baja es la frecuencia fundamental de resonancia, y
a la inversa.
Un pulso eléctrico emitido por el material piezoeléctrico tarda 1µs en producirse. Durante el tiempo que el
pulso viaja a través de los tejidos el transductor escucha las ondas reflejadas en vez de transmitir un nuevo
pulso. El tiempo entre dos pulsos normalmente va de 250µs y 500µs.
3.2.4. Ruido
Las imágenes de ultrasonidos se construyen a partir de las ondas recibidas por el transductor. Cuando la onda
acústica se propaga por un medio se producen diferentes efectos de interacción con los diferentes obstáculos
y cambios de densidad en el medio. Debido a estos efectos se producirán aberraciones, ya que la propagación
dentro del tejido tiene un comportamiento de aleatoriedad. De forma que la fuente de ruido en las imágenes
de ultrasonidos se origina por la interferencia de múltiples ondas y ecos, con caminos y fases aleatorios,
debido a las múltiples interfaces.
Las diferentes ondas (aberraciones) se generan tanto por los diferentes caminos que toman las ondas reflec-
tidas de un único dispersor (cada punto del medio que fuerza a la onda acústica a cambiar su trayectoria,
idealmente recta) como por las ondas procedentes de los diferentes dispersores. Concretamente las aberra-
ciones son ondas dispersadas, y el fenómeno se produce cuando el obstáculo o la frontera entre dos medios
es menor que la longitud de onda del frente de onda de los ultrasonidos incidentes. La amplitud de las ondas
dispersadas es directamente proporcional al cuadrado de la longitud de onda.
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Al utilizar un transductor con un cristal piezoeléctrico en un medio heterogéneo que contiene diferentes
dispersores (todos con una resolución 4x) se producirán ondas esféricas que llegarán al transductor en
diferentes tiempos. Una vez recibida esta señal el transductor transforma los ecos en una señal eléctrica que
será la suma instantánea de la presión acústica de las ondas de los dispersores. Esta suma algebraica es el
patrón de interferencia de los diferentes dispersores. Su máximo se corresponde con la envolvente de la señal,
y que se conoce como patrón de interferencia Speckle.
Por lo tanto, en las imágenes de ultrasonidos, en la señal recibida en el transductor, ni el número ni la
amplitud de los picos de la señal están directamente relacionados con el número de dispersores del tejido.
Por lo tanto las imágenes obtenidas se corresponden al Speckle del tejido y no al tejido en sí.
3.2.5. Conclusiones
En las imágenes ecográficas se observa que las características de los ecos recibidos para la formación de
las imágenes vienen determinadas por la composición de los fenómenos ondulatorios de interacción de los
diferentes tejidos, principalmente la reflexión y la dispersión, y la atenuación de la onda con pérdidas de
disipación. La composición de todos estos fenómenos genera un patrón característico de las imágenes de
ultrasonidos (Speckle).
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Capítulo 4
Imagen Ecográfica Doppler
4.1. Introducción
Las ecografías o imágenes de ultrasonidos son una técnica ampliamente utilizada en el marco de la medicina,
que permite la exploración del cuerpo de forma no invasiva.
La imagen ecográfica Doppler es una técnica especial dentro de los ultrasonidos orientada a la visualización
y medición del flujo sanguíneo corporal. Hasta hace poco tiempo el eco acústico recibido de las regiones
sanguíneas, es decir, señales con un nivel bajo de potencia, no se podían visualizar o aparecían en color
negro en las imágenes de ultrasonidos. Actualmente, aunque no se puede visualizar la sangre directamente, sí
que es posible detectar su movimiento y, por lo tanto, obtener una representación del movimiento sanguíneo.
De esta forma las técnicas de imagen ecográfica Doppler proporcionan información crítica sobre la dinámica
de fluidos e información tanto estructural como funcional del sistema circulatorio, permitiendo diagnosticar
de forma no invasiva.
4.2. Principio físico de la imagen ecográfica Doppler: Efecto Dop-
pler
La velocidad del flujo sanguíneo se obtiene a partir del principio físico del efecto Doppler. El efecto Doppler
consiste en la variación de la longitud de onda, de cualquier tipo de señal emitida o recibida por un objeto,
debido al movimiento relativo entre el emisor y el receptor. Como el sonido es una perturbación mecánica,
la frecuencia percibida se relaciona con la periodicidad efectiva del frente de onda. Si el emisor se mueve
directamente hacia el observador con una velocidad (cs) en un medio con una velocidad de propagación
del sonido (c0), los frentes de onda más cercanos produciendo el efecto de un aumento frecuencial, como se
ilustra en la figura 4.1.
La frecuencia percibida depende de la dirección del movimiento de la fuente, hacia o en contra del observador.
Prierce (1989) demostró que la frecuencia percibida se relaciona mediante el producto escalar del vector
fuente (cs) y el vector unitario del observador (u0), con lo que la frecuencia percibida depende del ángulo θ,
vx = cs · u0 = cs · cosθ, [7]
f = f0 + (fD/c0)cs · u0 (4.1)
Resolviendo se obtiene la frecuencia Doppler en función de la frecuencia transmitida (f0),
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fD =
f0
1− (cs/c0)cosθ (4.2)
Además se obtiene el desplazamiento frecuencial, aproximando al primer orden cuando cs= c0,
4f = fD − f0 = f0(cs/c0)cosθ (4.3)
De esta ecuación se pueden calcular las frecuencias percibidas por los diferentes observadores, como en la
Figura 4.1. Los observadores B y D se encuentran a 90◦ y por tanto no perciben desplazamiento frecuencial
Doppler. No obstante el observador A percibe un aumento frecuencial, al contrario que el observador B que
experimenta una disminución de la frecuencia.
Figura 4.1: Efecto Doppler de una fuente en movimiento respecto observadores en diferentes posiciones [7]
De la misma forma, se puede definir una ecuación desde el punto de vista de una fuente estacionaria y un
observador con un movimiento relativo a la velocidad (cobs). Si el observador se mueve directamente hacia
el fuente los frentes de onda producen la ilusión acústica de un aumento frecuencial.
f = [1 + (vobs/c0) cosθ] f0 (4.4)
Figura 4.2: Haz ultrasónico interseccionando con el movimiento de la sangre a una velocidad vt a un ángulo
θ
En este punto, se puede considerar el caso de una fuente en movimiento relativo al observador y un observador
en movimiento relativo a la fuente, hecho que se podría aplicar a un transductor que detecta el flujo sanguíneo
a una velocidad y dirección (vt) y a un ángulo θ respecto el vaso sanguíneo (Fig. 4.2).
Se ha de tener en cuenta que se hacen las hipótesis de que el transductor es infinitamente ancho y la
intervención de los tejidos del vaso sanguíneo es despreciable. Además, la velocidad de la sangre (v), es más
pequeña que la velocidad del sonido en el medio en cuestión c0. La señal, tal y como la vería un observador (o
el transductor) que se mueve respecto al movimiento de la sangre, resulta ser un desplazamiento frecuencial
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Doppler, donde fT es la frecuencia desplazada, f2 es la frecuencia percibida por el objeto dispersante de un
sistema de coordenadas en movimiento, fi es la frecuencia incidente, cD es la velocidad Doppler, y ηi está
en la dirección del vector k incidente a lo largo del haz.
fT = f2 + 2picD · k1 = f0 + cD fi
c0
ηi (4.5)
La señal que regresa dispersada a lo largo del vector unitario ηsc resulta ser el movimiento de la fuente (o
de la sangre) relativa al observador (o al transductor) y es el desplazamiento frecuencial Doppler, donde
análogamente a la ecuación 4.1 , fR es la frecuencia desplazada, fsc es la frecuencia Doppler dispersada, y
ηsc se encuentra en la dirección del vector ksc dispersado hacia el transductor.
fR = f2 + 2picD · ksc = f0 + cD fsc
c0
ηsc (4.6)
Para un transmisor y un receptor igual, es el desplazamiento Doppler global se puede encontrar con la
diferencia entre fR y fT , y aproximando fsc ≈ fi ≈ f0,
fR − fT = f0
(
cD
c0
)
[1 + cos (θ)− cos (pi − θ)] = f0
(
cD
c0
)
[2 cos θ] (4.7)
o de la forma clásica de la frecuencia Doppler, donde la velocidad Doppler es la velocidad a la que se mueve
la sangre (cD = v),
fD = 4f = fR − fT = 2vf0 cos θ
c0
(4.8)
Una vez definidos estos conceptos, y desarrollado el caso práctico de un transductor detectando el flujo
sanguíneo vale la pena profundizar más sobre las propiedades de la sangre y como interactúa con el sonido.
4.3. Imágenes de Color Doppler (CFI)
La visualización del flujo sanguíneo a partir de la imagen Doppler de color permite mostrar anormalidades
tanto estructurales como funcionales en el sistema circulatorio. Esta técnica fue introducida en la cardiología
y revolucionó el diagnóstico no invasivo de las patologías cardíacas, aunque actualmente está extendida a
un gran número de disciplinas médicas. En el ámbito de la obstetricia y la ginecología, ámbito en el cual se
enmarca el proyecto, las imágenes de Color Doppler (CFI1) se han utilizado para investigar la hemodinámica
fetal y maternal. Esta técnica ha sido útil para dilucidar malformaciones cardíacas en el feto, estudiar el flujo
sanguíneo en el feto (cerebral, renal y otras circulaciones), diagnóstico de embarazos ectópicos, y evaluación
de la vascularidad en tumores.
La imagen en Color Doppler se basa en la representación de la velocidad media y la dirección del flujo
sanguíneo. Para ello se utiliza un código de colores, donde la intensidad del píxel representa la velocidad
media y el color determina la dirección del flujo, siendo de color rojo el flujo que se dirige hacia el transductor
y azul el que se aleja de éste.
A pesar de que esta sea una técnica ampliamente utilizada en el diagnóstico clínico hay que tener en cuenta
que las imágenes de Color Doppler están altamente influenciadas por los parámetros y las características de
los instrumentos utilizados. A continuación se presentan los principios básicos de la imagen de Color Doppler
[10].
4.3.1. Principios básicos de funcionamiento
Las imágenes de Color Doppler se basan en la estimación de la media del desplazamiento frecuencial Doppler
y por tanto no proporcionan información sobre el pico del desplazamiento real (el flujo actual real).
1del inglés, color flow imaging
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Figura 4.3: Image de Color Doppler
Obtención de la señal Doppler
La imagen de Color Doppler se basa en el muestreo de múltiples líneas de exploración mediante ráfagas de
pulsos de ultrasonidos (Fig.4.4) .
Figura 4.4: Doppler color flow mapping [10]
El principio básico de funcionamiento consiste en el envío de líneas consecutivas de pulsos de ultrasonido.
Por cada una de ellas se reciben múltiples ecos procedentes de diversas profundidades. Para determinar el
origen espacial de la señal Doppler se utiliza el tiempo empleado por el pulso para realizar el recorrido. Todas
estas muestras son recogidas, para cada uno de los escaneos, de acuerdo con su profundidad y su posición.
Para determinar la media del desplazamiento frecuencial, cada señal de cada pulso de cada línea de escáner
se compara con el pulso anterior de la misma línea de escáner.
Debido a la gran cantidad de muestras recogidas y la necesidad de un procesado en tiempo real, las técnicas
de procesado espectral no se pueden utilizar en este caso, por lo que la técnica utilizada para obtener el
desplazamiento frecuencial medio es la técnica de la autocorrelación (Fig. 4.5). El desplazamiento frecuencial
medio se basa en la diferencia de fase entre los ecos procedentes de pulsos emitidos en la misma dirección y
procedentes de la misma localización. El autocorrelado mide la diferencia de fase entre las sucesivas señales.
Cada línea de escaneo envía múltiples pulsos, permitiendo así obtener un gran número de muestras a partir
del cual se obtiene el desplazamiento frecuencial medio. La necesidad de repetir el proceso de muestreo se
basa principalmente en el hecho de que la sangre está en constante cambio, y por tanto la duración de un
solo pulso es demasiado corta (< 2 ms) para proporcionar un valor medio adecuado. Al utilizar este proceso
la calidad de la información del flujo mejora en fiabilidad, además de conseguir un aumento de la sensibilidad
permitiendo detectar flujos sanguíneos de baja velocidad.
4.3.2. Instrumentación
La instrumentación para el color Doppler de dos dimensiones consiste en múltiples sistemas que combinan
múltiples modalidades de ultrasonidos, ofreciendo diferentes posibilidades de diagnóstico (Tabla 4.1). La
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Figura 4.5: Principio del análisis de la señal en el Doppler 2 dimensional [10]
capacidad de visualizar diferentes modalidades de ecografía por ultrasonidos hace que la tecnología utilizada
sea altamente compleja, en especial la representación de imágenes Doppler.
Modalidades de Ultrasonidos
Imagen en escala de grises
M-modo
Doppler Espectral
Imagen de Color Doppler
Imagen de Potencia Doppler
Tabla 4.1: Modalidades
A continuación se presentan los componentes básicos de la instrumentación utilizada para la implementación
de imágenes Doppler (Figura4.6)
Figura 4.6: Sistema de procesado de imágenes Doppler
1. El transductor permite transmitir el haz de ultrasonidos y recibir los ecos tanto para la imagen como
para el análisis Doppler.
2. El receptor es el encargado de recibir y amplificar la señal procedente del transductor.
3. La información de eco para la imagen del tejido se procesa y convierte a formato digital. Ésta se
almacena en el escáner digital para la integración posterior con la información de flujo.
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4. Los ecos Doppler antes de procesar se convierten de analógico a digital.
5. La señal digitalizada se filtra para eliminar el ruido estacionario y el movimiento de tejidos.
6. La señal filtrada se analiza por el autocorrelador para determinar el desplazamiento frecuencial. A
la salida del autocorrelador se obtienen tres tipos de información: desplazamiento frecuencial medio,
varianza y la amplitud Doppler (potencia o energía). Estos datos son finalmente enviados al escáner
digital, donde son integrados a la información de tejido.
7. La información Doppler se codifica mediante un código de colores y se combina con la información en
escala de grises del tejido. Estos datos se envían a la pantalla (display).
4.3.3. Consideraciones Operacionales
Existen diferentes factores operacionales que afectan a la obtención final de la imagen de Color Doppler, y
por lo tanto se han de considerar a la hora de realizar cualquier tipo de medición. A continuación se presentan
los factores más importantes:
Frecuencia del transductor
La frecuencia a la que trabaja el transductor es un contribuyente importante a la hora de obtener un sistema
funcionalmente eficaz. Una portadora frecuencial elevada proporciona una mejor resolución espacial de la
imagen pero reduce la profundidad de penetración. Para la mayoría de las aplicaciones en obstetricia, el rango
de frecuencias habitualmente utilizado es el que comprende de 2 a 4MHz, ya que presentan una penetración
y resolución adecuadas, aunque para las aplicaciones transvaginales se utiliza un rango de frecuencias un
tanto mayor, de 5 a 12MHz, ya que la penetración no es un problema. Actualmente los transductores son
capaces de trabajar en múltiples frecuencias, hecho que hace posible representar conjuntamente los tejidos
y la información de flujo.
Frecuencia de repetición del pulso (PRF)
La técnica de Color Doppler está basada en la insonación mediante pulsos y por lo tanto la magnitud del
desplazamiento frecuencial producido por el flujo sanguíneo depende de la frecuencia de repetición del pulso
(PRF) de la señal transmitida. Este parámetro es ajustable y por lo tanto debe optimizarse en cada aplicación
específica, ya que la elección de un PRF adecuado aumenta la eficiencia de la imagen Doppler. Un PRF bajo
en presencia de grandes velocidades da como resultado la visualización de aliasing en la representación de las
velocidades, asimismo un PRF alto reduce la sensibilidad a la hora de detectar flujos con bajas velocidades.
En la figura 4.7 se presenta el efecto del PRF en una imagen de Color Doppler. En la primera se puede
ver el efecto del aliasing debido a la elección de un PRF bajo. En la segunda imagen se puede observar que
aumentando el PRF se reduce considerablemente el aliasing, aunque sigue habiendo una sobrestimación en
el flujo sanguíneo. Por último, en la tercera imagen se ve que aumentando el PRF se consigue una imagen
de Color Doppler más adecuada.
Figura 4.7: Efecto del PRF en la imagen de Color Doppler [10]
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Ganancia
Un ajuste adecuado de la ganancia o amplificación de la señal, proporciona una información más exacta
de la información de flujo. Generalmente un aumento de la ganancia se ve reflejado en un aumento de la
sensibilidad, aunque hay que tener en cuenta que al amplificar la señal también se ve amplificado el ruido
y por lo tanto si se aumenta indiscriminadamente la ganancia, el ruido empieza a aparecer en la imagen
en forma de puntos aleatorios que inundarán las zonas sin flujo. En la figura 4.10 se puede ver el efecto de
la ganancia. La primera imagen ha sido registrada con un nivel de ganancia del 74% mientras que en la
segunda imagen se ha aumentado la ganancia hasta el 86%, lo que ha generado la aparición de ruido.
Figura 4.8: Efecto de la ganancia [10]
4.3.4. Limitaciones
A pesar de revolucionar el mundo del diagnóstico no invasivo, la ecografía de Color Doppler tiene importantes
limitaciones que hay que tener en cuenta a la hora de aplicar esta técnica. Estas limitaciones son inherentes
a los principios físicos y el método de implementación. Entender dichas limitaciones es esencial para poder
interpretar correctamente los resultados. A continuación se presenta una breve explicación de dichos factores:
Aliasing
Como el Color Doppler está basado en la insonación mediante pulsos de ultrasonidos, la capacidad de medir
el máximo desplazamiento frecuencial sin ambigüedad viene determinada por el PRF del sistema. El punto
a partir del cual la medida empieza a ser ambigua viene determinado por el criterio de Nyquist, y el efecto
que se produce a partir del límite se conoce como aliasing, superposición de la señal. Este fenómeno se puede
presentar en la imagen de Color Doppler en términos tanto de magnitud como de dirección. En la figura 4.7
se ha presentado el efecto del PRF y cómo afecta dicho parámetro a la aparición de aliasing en la imagen.
Rango de ambigüedad
Este fenómeno se produce cuando el intervalo entre pulsos es reducido para la profundidad a la cual se quiere
medir. Esto hace que los ecos de las muestras que están a mayor profundidad no lleguen al transductor antes
de que el siguiente pulso sea enviado, y por lo tanto la señal de dichas muestras se toma como ecos del
segundo pulso debido a zonas superficiales. Como consecuencia las zonas de vascularidad son eliminadas.
Normalmente este efecto se solventa reduciendo la profundidad cuando se aumenta el PRF.
Ángulo de insonación
En la ecuación 4.8 se hace evidente la dependencia del desplazamiento Doppler con el ángulo de insonación.
Cuando el ángulo de insonación es paralelo al eje del flujo sanguíneo, es decir, con un ángulo de insonación
de 0o y a medida que se incrementa el ángulo, el desplazamiento Doppler disminuye proporcionalmente.
Cuando se aumenta el ángulo hasta 90o la señal Doppler es prácticamente inexistente, se producen mínimas
señales Doppler debido a la divergencia del haz y a la no uniformidad de los vasos sanguíneos.
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Aunque el ángulo de insonación con el cual se obtiene el máximo desplazamiento Doppler es de 0º hasta un
ángulo de 30o, se puede considerar que la señal reflejada tiene una sensibilidad adecuada, pero a partir de
este punto la reflexión del haz incidente ocurre en la interfaz entre la sangre y las paredes del vaso, y por lo
tanto la sensibilidad de la señal Doppler se ve seriamente comprometida.
Figura 4.9: Aumento progresivo del ángulo de insonación cuando el flujo atraviesa los diferentes sectores [10]
Cuando se utiliza un escáner sectorizado para interrogar la dirección del flujo sanguíneo del sistema circu-
latorio, el ángulo de insonación entre el haz de ultrasonidos enviado y el flujo cambia a lo largo de la línea
de escáner como se muestra en la figura 4.9. El ángulo es más pequeño cuando el flujo entra en contacto
con el primer haz de ultrasonidos y progresivamente crece hasta llegar a los 90o en el centro de los secto-
res. Consecuentemente, el desplazamiento frecuencial Doppler percibido va disminuyendo hasta que se hace
indetectable en el centro del vaso. A partir de este punto el movimiento del flujo sanguíneo se detecta en
dirección contraria. Cuando el flujo sanguíneo entra en contacto con el primer haz de ultrasonidos éste se
codifica en color rojo ya que el flujo va hacia el transductor. A medida que el flujo se acerca a la parte central,
la señal va desapareciendo y cuando el flujo sale del rango de insonación se representa en color azul ya que
este se aleja del transductor. Esto provoca una representación contradictoria de la dirección de la señal (Fig.
4.10).
Figura 4.10: Efecto de la variación del ángulo de insonación [10]
Movimiento de las paredes
Las señales de flujo falsas o erróneas pueden generarse por el movimiento de los tejidos o de las paredes de los
vasos. Estas señales están caracterizadas por su baja frecuencia y muchas veces son fácilmente separables de
las zonas con información de flujo sanguíneo, ya que suelen aparecer en los alrededores de éstas. Normalmente
estas señales se pueden eliminar aumentando el umbral del filtro paso alto.
Mirroring
Este efecto se debe al eco producido por el movimiento de las paredes de los vasos sanguíneos u otras
estructuras que tardan en regresar al transductor, lo que provoca que el sistema reconozca este eco como
procedente de una profundidad superior a la real.
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Figura 4.11: Ejemplo de movimiento generado por tejidos. [10]
4.4. Imagen Doppler de potencia (PDU)
Una variación de las imágenes CFI son las imágenes de Potencia Doppler (Rubin et al., 1994; Babock el al.,
1996; Chen et al., 1996), que son una representación en color de la potencia contenida en la señal Doppler
[7]. Esta técnica se basa en los mismos principios físicos que la técnica anterior, variando únicamente la
información representada. En estas imágenes la potencia Doppler se codifica a través del color y la intensidad
del píxel, yendo de rojo (menor potencia) a amarillo (mayor potencia). En concreto, la imagen representa la
integral de la densidad de potencia (Eq. 4.9), relacionada con el número de células rojas que producen un
desplazamiento frecuencial. Dicha relación es bastante compleja y depende de diversas variables de modo no
lineal.
+∞ˆ
−∞
P (f) df =
+∞ˆ
−∞
| V (f) |2 df (4.9)
Figura 4.12: Imagen de Potencia Doppler
Tal y como se muestra en la figura 4.12, la modalidad de potencia Doppler es más capaz de mostrar el flujo
de vasos más pequeños. Los dos modos se pueden comparar en la figura 4.13, en esta figura se representa
la densidad espectral de potencia Doppler (P (f)). En el modo de potencia Doppler, la potencia de la señal
recibida se representa sin información de la fase mediante un rango de colores en vez de una representación
espectral. El ruido que llega al receptor se extiende en todo el espectro. En una imagen CFI el rango de
colores representa la velocidad media de la sangre (relacionada con el desplazamiento frecuencial medio), lo
que hace que el ruido aparezca en todo el rango, mientras que en una imagen PDU se representa la integral
del espectro de potencia, y por lo tanto el ruido se mapea en una pequeña banda de colores. Esta contracción
del ruido en el mapeo de la potencia Doppler contribuye a un aumento efectivo del rango dinámico. En las
imágenes CFI el movimiento de los tejidos se pueden superponer a la información de flujo produciendo la
aparición de falsos artefactos, mientras que en el modo de Potencia Doppler este solapamiento aparece como
el mismo nivel de potencia.
En el modo de Potencia Doppler, la potencia total es más dependiente de la amplitud del flujo sanguíneo y
por lo tanto menos dependiente de las fluctuaciones aleatorias, que producen las interferencias de fase en el
modo CFI. La potencia de la señal recibida se integra en amplitud en todas las células rojas en movimiento.
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Figura 4.13: Espectro Doppler, mapeo de la potencia de la señal al rango continuo de color, comparación
con Color Doppler (CFI). [7]
Un incremento en la detección de células en movimiento se traduce en un incremento del rango de colores
representado. En este modo, la potencia está menos afectada por el ángulo de insonación (cosine effects); lo
que contribuye a una mejora en la sensibilidad. Otra ventaja es que el aliasing de las velocidades elevadas
tiene poco efecto en la representación de la potencia. Todos estos factores contribuyen a un aumento efectivo
de la sensibilidad para la detección del movimiento en los vasos pequeños, como se hace evidente en la
figura 4.12. A pesar de todas las ventajas que presenta esta técnica con respecto al Color Doppler hemos de
tener en cuenta el efecto de la profundidad. Mientras que en Color Doppler la media de la velocidad puede
representarse hasta que la señal desaparece o se mezcla con el ruido, las imágenes de Potencia Doppler varían
en función de la profundidad. La potencia se obtiene a partir de la amplitud de la señal recibida, y ésta
desciende a medida que aumenta la profundidad.
4.5. Conclusiones
Las imágenes ecográficas Doppler proporcionan información del flujo sanguíneo de forma no invasiva y en
tiempo real. Esta información no puede ser obtenida por cualquier otro método. Color Doppler muestra
la velocidad media y la dirección en la que se mueve la sangre, mientras que en las imágenes de Potencia
Doppler se representa la integral de la densidad espectral de potencia de la señal recibida, relacionada con
el número de células en movimiento. Dentro de la visualización del flujo sanguíneo cada una de las técnicas
tiene un ámbito de aplicación concreto, ya que en cada una de ellas se representa información distinta.
Como se ha visto a lo largo del capítulo ambas técnicas tienen sus ventajas e inconvenientes, que se habrán
de tener en cuenta a la hora de realizar un diagnóstico. A pesar de ello ambas técnicas nos proporcionan
información crucial de forma no invasiva.
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Capítulo 5
Estado del arte. Fracción de sangre en
movimiento
5.1. Introducción
Obtener una medida directa de la perfusión sanguínea no es nada sencillo, ya que únicamente se puede obtener
mediante técnicas invasivas. Esto genera la necesidad de desarrollar una medida que permita cuantificar la
perfusión sanguínea de forma fiable, repetible y no invasiva.
Diversos métodos han utilizado la imagen ecográfica Doppler para calcular la cantidad de sangre en mo-
vimiento en una región determinada. Los más extendidos han sido el cálculo de la cantidad relativa de
sangre en movimiento representado como la intensidad media por píxel (MPI1) y el cálculo de la fracción de
movimiento normalizada respecto a la atenuación (FMBV2). Experimentalmente se ha demostrado que el
método que presenta mayor correlación con la perfusión sanguínea es el cálculo de la fracción de sangre en
movimiento normalizado basado en la imagen de ecográfica de Potencia Doppler. Esta técnica es el estándar
actual para estimar la perfusión sanguínea en la región de interés.
A lo largo del capítulo se estudiará el estándar actual, Fracción de sangre en movimiento normalizada con
imágenes de Potencia Doppler. Se verá porque se utilizan imágenes de Potencia Doppler, los problemas que
debe resolver dicha técnica, como se realiza el cálculo de la fracción de sangre en movimiento a partir de la
imagen, así como el estudio clínico que ha dado validez a la medida y las limitaciones que esta presenta.
5.2. Color Doppler vs Potencia Doppler para estimar la fracción de
sangre en movimiento
En el capítulo anterior se ha visto ampliamente la ecografía Doppler, Color Doppler y Potencia Doppler (en
la figura 5.1 se puede ver un ejemplo de ambas modalidades), que permiten visualizar el flujo sanguíneo a
través del cuerpo. Por eso, en este apartado únicamente se analizarán las razones por las cuales se ha escogido
la ecografía de Potencia Doppler para estimar la perfusión sanguínea [11].
Ambas técnicas han sido utilizadas para calcular la cantidad de sangre en movimiento y, por lo tanto, estimar
la perfusión sanguínea. Sin embargo, la modalidad escogida para calcular la fracción de sangre en movimiento
es la de Potencia Doppler, debido entre otros factores, a las diferentes ventajas que ésta presenta respecto
a la técnica de Color Doppler, como pueden ser el aumento del rango dinámico, la reducción del ruido, una
mayor independencia del ángulo de insonación o la desaparición del aliasing. Pero lo que realmente determina
la elección es la información que se representa en cada una de las modalidades, es la capacidad de la imagen
de Potencia Doppler para mostrar el movimiento en los vasos pequeños.
1del inglés, mean pixel intensity
2del inglés, Normalized Fractional Moving Blood Volume estimaed with Power Doppler Ultrasound
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En la modalidad de Potencia Doppler la información representada en la imagen es una función de la cantidad
de células que hay en movimiento y, por lo tanto, está relacionada con el hematocrito (porcentaje de células
rojas en la sangre). La sangre en movimiento actúa como un objeto reflectante provocando un cambio en la
energía Doppler reflejada, la cual es identificada por el sistema y representada en los diferentes grados de
la intensidad del píxel. Mientras que en el modo de Color Doppler, la información que se representa está
relacionada con la velocidad media del flujo, pero no con la cantidad de flujo que existe en la región. La
sangre en movimiento también actúa como un objeto reflectante, pero lo que se mide en este caso es la
velocidad a la que se mueve.
(a) Color Doppler (b) Potencia Doppler
Figura 5.1: Ejemplo de los tipos de imáges ercográfias Doppler
5.3. Consideraciones previas al análisis del FMBV
Antes de explicar con detalle el estándar actual, es importante conocer los principales problemas a los que
éste se enfrenta, su naturaleza, sus implicaciones y si se pueden solventar fácilmente.
Cuando se trabaja con imágenes de Potencia Doppler, se han de tener en cuenta diversos factores inherentes
a la medida que alterarán la señal reflejada por el flujo sanguíneo, y que por lo tanto condicionarán la
información representada en la imagen resultante. Algunos de estos factores son la atenuación, la apertura
del transductor, el efecto de profundidad, el efecto Roleaux o cualquier otro factor que altere la señal reflejada.
De los factores anteriormente enunciados, los más nocivos para la el cálculo del flujo sanguíneo y que por lo
tanto se tendrán que considerar en el momento de realizar cualquier medición, son el efecto de la profundidad
y el efecto Roleaux.
A pesar de que los ecógrafos incorporan técnicas para compensar el efecto de la profundidad, este efecto
no se ve completamente paliado, por lo que dos imágenes distintas obtenidas de dos tejidos con idéntica
vascularidad, y situados a dos profundidades distintas, la estimación de la vascularidad obtenida varía en
función de la profundidad a la que estos se encuentran. Por suerte, el efecto de la profundidad se puede
compensar identificando una región, a igual profundidad que la zona de interés, de vascularidad conocida.
Esto es un hecho plausible ya que los vasos sanguíneos contienen el 100% de sangre, por lo que existen
múltiples zonas a lo largo del cuerpo con vascularidad conocida. En la figura 5.2 se puede ver un ejemplo,
donde la zona enmarcada dentro del recuadro es la región de interés (ROI) y el vaso resaltado con rayas
contiene el 100% de la sangre. Una vez se ha identificado la zona con vascularidad, se puede compensar el
efecto de la profundidad normalizando el resto de la imagen respecto a este valor [12].
Figura 5.2: Compensación del efecto de la profundidad [12]
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La compensación del efecto de profundidad sería así de sencilla, sino fuera por la aparición de otro fenómeno
debido a la naturaleza de la sangre, conocido como el efecto Roleaux, el cual dificulta la identificación de la
región de flujo conocido. Se conoce como formación Roleaux a la agrupación de células rojas (Figura 5.3).
Figura 5.3: Efecto Roleaux [13]
La agrupación de diversas células rojas refleja más energía que una célula individualmente, lo que provoca
que la señal Doppler reflejada por los vasos con una mayor formación Roleaux sea de mayor intensidad que
en los vasos con formación menor. Cabe destacar, que este efecto es más pronunciado cuando se compara la
señal Doppler en la zona central de los vasos que en la periferia.
Debido a la variación en la apariencia de la sangre, se hace difícil identificar los vasos sanguíneos, impidien-
do de esta forma obtener el valor de normalización. La imposibilidad de identificar zonas de vascularidad
conocida hace que sea necesaria la aparición de una técnica más sofisticada que permita compensar el efecto
de la profundidad sin olvidar el efecto Roleaux. Para compensar esta dependencia de las señales de Dop-
pler Ultrasound, Rubin et al. propone una normalización que da como resultado la medida conocida como
Fracción de Sangre en Movimiento (FMBV) [14].
5.4. Cálculo de la Fracción de Sangre en Movimiento
Una vez introducida la problemática que supone el cálculo de la fracción de sangre en movimiento con
imágenes de Potencia Doppler, se presentará la técnica utilizada en la actualidad para realizar dicho cálculo
y que, por lo tanto, presenta una solución a los inconvenientes anteriormente descritos [14].
La herramienta que se presenta a continuación busca el valor de potencia que corresponde al 100% de la
sangre para normalizar la vascularidad respecto a la profundidad. Sabiendo que un vaso sanguíneo contiene
el 100% de sangre se puede determinar que el valor correcto de normalización está en algún punto entre el
centro del vaso y las paredes. Es necesario encontrar el valor de normalización para poder calcular la fracción
de sangre en movimiento.
Primero se calcula la función acumulativa, es decir, la integral del histograma de potencia Doppler en la
región de interés. A continuación se identifica el punto de máxima curvatura de la función acumulativa. Este
punto es entonces utilizado para definir el punto umbral de la región con una elevada vascularidad, en la
cual se encuentra el punto de normalización que se está buscando. Una vez se obtiene dicho punto éste se
utiliza para obtener la fracción de sangre en movimiento.
A continuación se detallan los pasos para obtener el valor de normalización:
1. Delinear la región de interés (ROI) en la imagen de Potencia Doppler.
2. Calcular el histograma de la región de interés (H(i)).
3. Calcular la función acumulativa de la potencia Doppler en la región de interés.
N(p) =
i=p∑
i=0
H(i) (5.1)
4. Identificar el punto de máxima curvatura de la función acumulativa, mediante los siguientes pasos
(Figura 5.4):
a) Calcular una aproximación de la función acumulativa por un polinomio de primer orden.
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b) Trazar una recta tangente en cada uno de los puntos de intersección entre la función acumulativa
y el polinomio de primer orden.
c) La intersección entre ambas tangentes determina el punto de máxima curvatura de la función
acumulativa.
d) Proyectar el punto de máxima curvatura en el eje de potencia (Pma´x.curvatura).
(a) Función acumulativa (b) Polinomio primer orden (c) Punto de máxima curvatura
Figura 5.4: Procedimiento para encontrar el punto de máxima curvatura
El valor de potencia del punto de máxima curvatura (Pma´x.curvatura) se utiliza para segmentar los datos
en dos poblaciones, definiendo el punto umbral entre las zonas con una elevada vascularidad y las zonas
de menor vascularidad. Una vez se ha obtenido dicho punto existen dos variantes para escoger el valor de
normalización. La técnica más conservadora utiliza el valor de potencia del punto de máxima curvatura como
valor de referencia para realizar la normalización (Pnormalizacio´n = Pma´x.curvatura). La otra variante consiste
en volver a calcular el punto de máxima curvatura, repitiendo el cuarto paso, pero obviando los valores
inferiores al punto de máxima curvatura obtenido como primera estimación. La proyección del nuevo punto
de máxima curvatura en el eje de potencia obtenido en esta segunda iteración es el que se utiliza como valor
de referencia para realizar la normalización (Pnormalizacio´n = Pma´x.curvatura2).
En ambos casos, una vez se tiene el valor de potencia por el cual se debe normalizar, es decir, la proyección del
punto de máxima curvatura correspondiente, los píxeles con un valor de potencia superior a éste, se asignarán
al valor de normalización, ya que se considera que las regiones con valores de potencia superiores a la de
normalización están afectadas por la formación Roleaux y, por lo tanto, su potencia está sobrestimada. Los
valores de potencia en una imagen de potencia Doppler siempre van de 0 a 255. De esta forma se obtendrá:
H ′(i) = H(i); i = 0...Pnormalizacio´n (5.2)
H ′(Pnormalizacio´n) =
255∑
i=Pnormalizacio´n
H(i) (5.3)
Una vez se han redistribuido los píxeles con valores superiores al máximo de curvatura, se deben de normalizar
el resto de valores, de forma que:
Potencia normalizada =
Pnormalizacio´n∑
i=0
(H ′(i)(
i
Pnormalizacio´n
)) (5.4)
Hasta este punto lo que se ha hecho es asignar todos los píxeles con una potencia superior a la del máximo
a dicho valor, y posteriormente se normaliza el resto de la potencia en la región de interés por el valor de
potencia máximo. De esta forma queda normalizada la potencia respecto a la profundidad.
Una vez que se ha normalizado toda la potencia dentro la región de interés, para obtener la fracción de
sangre en movimiento en una zona determinada, se ha de dividir la ecuación 5.4 por el área de la región de
interés, de forma que:
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FMBV =
∑Pnormalizacio´n
i=0 (H
′(i)( iPnormalizacio´n ))
A´rea de la regio´n de intere´s
100 % (5.5)
Un ejemplo del procedimiento explicado, se puede observar en la figura 5.5. En la imagen de la izquierda se
puede ver la imagen ecográfica Doppler original, donde la zona resaltada en verde es la región de interés,
delineada según los procedimientos definidos en el entorno clínico (ver en el capítulo 6). En la imagen derecha
se resaltan, en color verde más fuerte, todos aquellos píxeles que tienen un valor igual superior al del punto
de máxima curvatura y que, por lo tanto, pasarán a tomar dicho valor. Acto seguido se normalizarían los
píxeles en el interior de la región de interés y ya se tendría la potencia normalizada por la profundidad (de
esta forma se consigue la ecuación 5.4). Por último lo único que quedará será normalizar por la región de
interés, obteniendo el FMBV (ecuación 5.5)
Figura 5.5: Obtención de la fracción de sangre en movimiento
5.5. Análisis de la expresión del FMBV
Resulta interesante analizar detalladamente la ecuación 5.5, a partir de la cual se obtiene la fracción de
sangre en movimiento normalizada respecto al efecto de profundidad.
Primero es interesante analizar la ecuación desde el punto de vista de la información que ésta proporciona.
Si se analiza con detenimiento la expresión, se puede ver que en ella se tiene en cuenta tanto la información
funcional, como la información anatómica.
FMBV =
∑Pnormalizacio´n
i=0 (H(i)(
i
Pnormalizacio´n
))
A´rea de la regio´n de intere´s
100 %
La información funcional viene dada por el numerador de la expresión, que proporciona el valor de la
potencia normalizada respecto a la profundidad y, por lo tanto, aporta información acerca del número de
células rojas que están en movimiento o, lo que sería lo mismo, la cantidad de flujo sanguíneo. Por otra parte,
el denominador aporta la información anatómica, a través del área de la región de interés, indicando cuán
grande es la zona frontal del cerebro del feto.
También se puede analizar la ecuación desde un punto de vista estadístico. Si se reescribe la ecuación de la
siguiente forma:
FMBV =
Pnormalizacio´n∑
i=0
((
i
Pnormalizacio´n
)(
H(i)
A´rea de la regio´n de intere´s
)) (5.6)
La ecuación 5.6 consta de dos partes diferenciadas, el primer factor es un escalar, pero el segundo factor es
el número de píxeles con una determinada potencia partido por el número total de píxeles, lo que significa
que este segundo factor es la probabilidad de que se dé un determinado valor de potencia.
46 Desarrollo de nuevos estimadores de perfusión sanguínea basados en PDU
5.6. Correlación experimental
Con la intención de validar el FMBV como herramienta que permite obtener una estimación de la perfusión
sanguínea se realizaron diversos estudios, entre ellos cabe destacar dos estudios concretos. En el primero de
ellos se demuestra experimentalmente que el FMBV correla significativamente con la cantidad flujo sanguíneo
en la región de interés [15], mientras en el segundo estudio se demuestra la reproducibilidad del FMBV [16].
La fracción de sangre en movimiento (FMBV) estimada mediante imágenes de Potencia Doppler ha sido
comparada experimentalmente con la estimación del flujo sanguíneo utilizando microesferas radioactivas
(RMS), considerado el estándar para evaluar la perfusión sanguínea. Este experimento se ha realizado en el
entorno del laboratorio clínico en un modelo animal.
El experimento consiste en la medición del flujo sanguíneo de la glándula suprarrenal de nueve fetos de
cordero. A cinco de ellos se les provoca una oclusión umbilical total, con la finalidad de inducir cambios en el
flujo sanguíneo de la glándula (grupo de asfixia), mientras que los otros cuatro fetos se utilizan para simular
un grupo de controles (que no sufren ninguna patología).
Para los nueve corderos se obtienen 23 realizaciones útiles con PDU y RMS. En un cordero del grupo de
asfixia y en otro del grupo de control no es posible obtener la segunda estimación del valor de FMBV. En
otro cordero del grupo de control tampoco es posible obtener la segunda y la tercera estimación del FMBV.
Esto se debe principalmente a la aparición de artefactos de movimiento en las imágenes de Potencia Doppler,
principalmente debidos a los movimientos fetales y maternales.
Con la intención de eliminar la influencia de la diferencia en el número de medidas individuales (realizadas
para cada cordero) en el análisis total, el coeficiente de correlación de Pearson fue obtenido para cada
cordero individualmente, así como la media y el rango de valores de coeficiente. Como resultado global
del experimento se obtiene que la media del coeficiente de variación intra-individual del FMBV es de 0.09
(rango, 0.03-0.18) y, que el coeficiente de correlación entre FMBV y RMS en media es , r=0.90 (rango,
0.43-0.99). En la figura 5.6 se representa ecuación de la regresión lineal para FMBV y RMS, que resulta
FMBV = 0,0194RMS + 6,3375 (P < 0,001)
Figura 5.6: Fracción de sangre en movimiento representada frente al la medida del flujo sanguíneo con
microesferas radioactivas [15]
Los resultados de este estudio demostraron que la fracción de sangre en movimiento medida con imágenes
de Potencia Doppler en un modelo animal, correla significativamente (r=0.90) con la perfusión sanguínea
estimada con RMS.
En orden de evaluar la reproducibilidad del FMBV se realizó un estudio de la perfusión sanguínea en
pulmones de en fetos humanos. Para ello se estudia el FMBV en los pulmones de 20 fetos normales (de edad
gestacional entre 32 i 35 semanas) obtenida por dos observadores expertos.
De las 20 mediciones, 17 y 18 de ellas fueron caracterizadas de buena calidad por el operador A y B, siendo
estas las incluidas en el estudio realizado. En la figura 5.7 se especifican la secuencia de medidas obtenidas
por cada uno de los observadores. De forma que cada uno de los ellos obtiene dos secuencias, siendo A1-B1
la primera observación del observador A y B, respectivamente, A2-B2 la segunda observación para cada uno
de ellos.
Para evaluar la repetibilidad, cada uno de los observadores calcula el FMBV en sus dos secuencias (A1, A2
y B1, B2) y los resultados son analizados utilizando el coeficiente de correlación intraclase (intraCC) y el
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Figura 5.7: Secuencia de medidas obtenidas [16]
coeficiente de variación (CV). La repetibilidad entre observadores y en tiempo se evalua mediante ambas
secuencias de un mismo observador (AM = (A1 +A2) /2 y BM = (B1 +B2) /2, respectivamente), de forma
que para analizar los resultados se utiliza el coeficiente de correlación interclase (interCC) y el coeficiente de
variación (CV).
La concordancia de las medidas se evalúa volviendo a calcular el FMBV en la segunda secuencia de cada uno
de los operadores. El observador A revalúa todas las secuencias B2 y el observador B todas las secuencias A2,
cada uno de ellos sin saber los resultados del otro. Para el análisis de los resultados se utiliza el coeficiente
de correlación interclase (interCC) y el coeficiente de variación (CV). En la figura 5.8 se pueden ver los
resultados del estudio de reproducibilidad.
Figura 5.8: Resultados del análisis de reproducibilidad [16]
Por lo que se refiere al test de reproducibilidad con el mismo observador se obtiene que en el 92% (95%
CI 0.78-0.96) y 90% (95% CI 0.74-0.96) en el caso del operador A y B, respectivamente, son capaces de
reproducir sus propios resultados. El estudio de reproducibilidad entre observadores muestra que en el 70%
(95% CI 0.56-0.76) de los casos los observadores obtienen resultados similares del FMBV. Por último, el
estudio de concordancia muestra que en un 92% (95% CI 0.84-0.95) ambos observadores obtienen resultados
similares.
Como conclusión el estudio determina, que con expertos experimentados, utilizando una delineación de la
región de interés bien definida y utilizando los parámetros estándar en la obtención de la imagen, el FMBV
es un método reproducible para obtener una estimación de la perfusión sanguínea.
5.7. Limitaciones
La importancia de la técnica que se ha presentado a lo largo del presente capítulo es que ha sido clínicamente
testada, y se ha demostrado que tiene una correlación de Pearson de r=0,90 con la medida real de la perfusión
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sanguínea, lo que significa que la información proporcionada por la medida desarrollada está íntimamente
relacionada con la medida real de la perfusión sanguínea.
A pesar de esto, la técnica presenta una serie de limitaciones:
En las imágenes saturadas, la búsqueda del punto de normalización no siempre es satisfactoria. Nor-
malmente en las imágenes saturadas la función acumulativa (N(i)) varía su forma y, por lo tanto, no
se pueda encontrar el máximo de curvatura mediante el método de las dos tangentes.
Para poder obtener un valor correcto de FMBV las imágenes de Potencia Doppler han obtenerse con
unos parámetros determinados, es decir, el PRF y la ganancia de la señal emitida han de tener un
valor especifico (Capítulo 6).
La medida del FMBV depende del Área de la Región de interés, por lo tanto, para obtener un valor
fiable del FMBV la delineación la han de realizar médicos debidamente preparados en este ámbito.
Con lo que, la repetitividad de la medida está ligada a la experiencia del médico.
La medida del FMBV tiene unidades [W/mm2].
En las zonas de baja potencia de la imagen aparece el movimiento propio de los tejidos. La represen-
tación de dicho movimiento se superpone con la señal procedente de la sangre con velocidad baja, con
lo que aparece ruido superpuesto a la señal en zonas de baja potencia.
Los resultados obtenidos en el grupo de anemia, son contrarios a los resultados clínicos esperados,
siendo este uno de los grandes problemas de la estimación de la perfusión sanguínea a través de la
fracción de sangre en movimiento obtenida mediante imágenes de Potencia Doppler.
5.8. Conclusiones
La propuesta de normalización consigue reducir los efectos nocivos resultantes de la utilización de imágenes
de potencia Doppler, consiguiendo así una medida repetible y fiable, obtenida de forma no invasiva. De este
modo la fracción de sangre normalizada se presenta como solución a la problemática de obtener una medida
directa de la perfusión sanguínea.
El punto fuerte de esta herramienta es que experimentalmente se ha demostrado que existe una correlación
de Pearson elevada (r=0.90) con la medida de la perfusión obtenida con RMS. Pese a esto, se ha de tener en
cuenta que la medida presenta una serie de limitaciones que limitan su uso en el entorno clínico, actualmente
solo se utilizada en el investigación.
La técnica presentada a lo largo de este capítulo será el punto de partida de la nueva herramienta propuesta
en este proyecto. Se buscará una herramienta que permita eliminar las limitaciones de la actual, sobretodo
aquellas que limitan la expansión de la técnica actual, y que a su vez conserve los puntos fuertes.
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Capítulo 6
Adquisición y delineación
6.1. Introducción
Como se ha mencionado en capítulos anteriores, la adquisición de las imágenes se ha realizado en el modo
de Potencia Doppler del ecógrafo. En los fetos se ha demostrado que existe una variación de la perfusión
sanguínea en la zona frontal del cerebro y para su correcta adquisición se deben ajustar los parámetros del
ecógrafo a los valores estándar [17] . Dicho ajuste es necesario si se quiere obtener una buena estimación
de la perfusión sanguínea mediante la obtención del FMBV. No obstante, antes de obtener la estimación de
la perfusión sanguínea es necesario que médicos expertos en la materia delimiten la región de interés de la
imagen.
A continuación se explicará cuáles son los parámetros estándar de adquisición, cuál es la región objeto de
estudio que se debe delinear, y por último se explicará la herramienta diseñada para facilitar dicha delineación.
6.2. Adquisición de las imágenes
Para que las imágenes obtenidas tengan una buena calidad y se pueda obtener una estimación de la per-
fusión sanguínea cerebral, se han establecido unos parámetros de adquisición estándar, bajo los cuales se
ha demostrado que la técnica del FMBV funciona adecuadamente y que por lo tanto serán los parámetros
utilizados en las imágenes analizadas en el presente proyecto.
Las imágenes con las que se va a trabajar han sido obtenidas por dos ecógrafos distintos, de las empresas
Siemens y General Electrics. La información proporcionada por ambos ecógrafos es la misma, pero los
parámetros de adquisición utilizados en la obtención de las imágenes varía entre los dos ecógrafos. Si se
utiliza el ecógrafo Siemens, los parámetros considerados como el estándar actual son:
Escala de grises estándar para obstetricia.
Persistencia media.
Alta sensibilidad.
Visualización de la imagen normal.
Frecuencia de repetición (PRF) de 610 Hz cuando se utiliza el ecógrafo de Siemens y PRF = 600Hz
para el ecógrafo de General Electrics.
Ganancia de 1 dB cuando se utiliza el ecógrafo de Siemens y 0 dB si se utiliza el ecógrafo de General
Electrics
Los parámetros se han adaptado en ambos ecógrafos de forma que se obtenga la misma información.
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6.3. Región de interés
Para realizar una estimación de la fracción de sangre en movimiento (FMBV) es necesaria la definición y
delimitación de la región de interés. Este es un paso crucial en el proceso de estimar el FMBV, ya que el
resultado obtenido y la repetibilidad de la medida dependen de la correcta adquisición y delineación de la
zona de interés, y por lo tanto dicho proceso debe llevarse a cabo por médicos expertos.
Aunque el FMBV puede ser obtenido en casi cualquier región del cuerpo humano, en el presente estudio
se centrará en el análisis del cerebro del feto. Rogelio Cruz-Martinez, Francesc Figueras, Daniel Oro, Nelly
Padilla, Eva Meler, Edgar Hernandez-Andrade, Eduard Gratacos [17], demostraron que los fetos SGA con
alto riesgo de sufrir problemas de neurodesarrollo sufren un aumento de la perfusión sanguínea en la zona
frontal del cerebro. Por lo que dicha región será la utilizada para el análisis y validación de las técnicas
desarrolladas en el presente proyecto.
Para evaluar la perfusión sanguínea en la zona frontal del cerebro se tomará una región de estudio o de
interés como la zona delimitada anteriormente por la pared interna del cráneo, posteriormente por una línea
imaginaria dibujada a 90o al nivel del origen de la arteria cerebral anterior (ACA) y paralela a una línea
imaginaria en frente de la cara, e inferiormente definida por la base del cráneo. En la figura 6.1 se puede
ver un ejemplo de la delineación. En la imagen se destacan las principales arterias o las venas que ayudan
a determinar la región de interés, la arteria cerebral anterior (ACA), vena cerebral interna (ICV), la arteria
pericallosa (PcA) y el seno longitudinal superior (SS) [17, 18].
Figura 6.1: Perfusión frontal en una imagen de potencia Doppler
Adquirir el plano exacto de la zona frontal del cerebro, con los parámetros adecuados, es un proceso altamente
complejo, por lo que los médicos necesitan un entrenamiento específico. Por eso, se ha necesitado la ayuda
de médicos expertos a la hora de adquirir y delinear las imágenes. En el proceso de colaboración con los
médicos se ha diseñado una interfaz gráfica para que el proceso de delineación sea lo más sencillo posible.
6.4. Interfaz gráfica
Con el objetivo de crear una base de datos con las imágenes de Potencia Doppler y las delineaciones corres-
pondientes de la región de interés para su posterior análisis, se ha creado una interfaz gráfica amistosa para
el personal clínico que permite tanto la delineación de vídeos como de imágenes (en la figura 6.2 podemos
ver dicha interfaz).
El funcionamiento de ésta consiste en la carga de una imagen o vídeo, en formato Dicom, de un directorio
concreto, apareciendo el nombre de la imagen cargada en el editor Image. El programa nos permite visualizar
y delinear todas las imágenes de un mismo directorio, pudiendo acceder a la imagen anterior y posterior de
la imagen actual (Image Browsing) . En el caso de ser un vídeo se han diseñado unos comandos específicos
(Video Tools) que permiten visualizar cada uno de los frames individualmente permitiendo pasar al frame
anterior o posterior, visualizar el promediado de todos los frames o reproducir el vídeo entero.
Una vez se tiene la imagen cargada mediante los comandos ROI Tools se puede delinear la ROI, borrarla si
se cree que no es adecuada o guardarla en el mismo directorio donde se tienen la imágenes si la delineación es
correcta. Una vez se ha guardado la delineación en el editor path se podrá visualizar el nombre del directorio
donde se ha guardado junto al nombre que se le ha asignado a la delineación, además de aumentarse el
número de ROI's delineadas en el editor Nº ROI's.
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Figura 6.2: Interfaz gráfica
La interfaz gráfica también permite rotar las imágenes el número de grados deseado para una mejor visuali-
zación y delineación de la imagen. Este comando es necesario debido a que no todos los fetos están colocados
en la misma posición en el vientre de la madre y esto hace que sea necesario obtener la región de interés
desde la parte posterior y por lo tanto la imagen obtenida está invertida.
Además de todos los comandos necesarios para la delineación de la región de interés se ha incorporado uno
que permite la obtención del FMBV ya que dicho valor es utilizado en otros estudios clínicos.
6.5. Conclusiones
Obtener una ecografía de Potencia Doppler de la región de interés es un proceso complicado, que únicamente
puede llevarse a cabo por médicos debidamente entrenados. Por eso todas las imágenes con las que se ha
trabajado en este proyecto han sido adquiridas y delineadas por médicos expertos del Hospital Clínico de
Barcelona.
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Capítulo 7
Modelo de un vaso o de una zona
vascularizada
7.1. Introducción
La información representada en una imagen de Potencia Doppler está relacionada con el número de células
que fluyen en la sangre y con la velocidad a la que se mueven, aunque la relación entre ambos parámetros
no es directa.
Obtener una expresión matemática de la señal reflejada por la sangre es altamente complejo, ya que esta
señal reflejada depende de múltiples factores como la distancia a la que se encuentra la región de interés
respecto el transductor, la frecuencia utilizada por el transductor, el efecto de absorción, las condiciones de
flujo, la cantidad de células rojas en sangre o el grado de agrupación de éstas, entre otros.
A pesar de estos problemas, las imágenes de Potencia Doppler proporcionan de forma no invasiva y en vivo,
una descripción dinámica del flujo sanguíneo que no puede ser obtenida por cualquier otro método. Por ello,
a continuación se van a introducir cuáles son los principios físicos de dispersión de la sangre, a partir de los
cuales se va a postular un modelo del histograma de un vaso sanguíneo o de una zona vascularizada.
7.2. Composición de la sangre
La sangre en el cuerpo humano representa aproximadamente el 7% del peso de una persona. Está compuesta
por un líquido denominado plasma en el cual están suspendidos los eritrocitos (glóbulos rojos), los leucocitos
(glóbulos blancos) y las plaquetas (en la figura 7.1 se puede ver un ejemplo de dicha composición). La
suspensión de estas células en el plasma está continuamente cambiando.
Figura 7.1: Composición de la sangre humana [1]
Los glóbulos rojos son las células más numerosas. Aproximadamente hay cinco millones de células por
microlitro, lo que representa un 45% de la composición de la sangre. Dichas células son unos discos bicóncavos
con un diámetro aproximado de unos 7 µm y un grosor de 2 µm, y su función primaria es la de transportar
y almacenar oxígeno. Un concepto ampliamente utilizado en el entorno clínico es el concepto hematocrito,
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definido como el porcentaje ocupado por glóbulos rojos del volumen total de la sangre (concepto al que se
hará referencia en los siguientes capítulos). Los glóbulos blancos prácticamente duplican el tamaño de los
glóbulos rojos, pero la cantidad en sangre es mucho menor (4000-10,000 por microlitro). Su principal función
es la de identificar, destruir y eliminar cualquier material extraño que ha entrado en el cuerpo. Por último,
las plaquetas tienen un tamaño 1/1000 el de las células rojas y su concentración en la sangre es mucho
menor a éstas (250,000-450,000 por microlitro), y son las encargadas de responder a cualquier daño de la
pared vascular. En la figura 7.2 se puede observar una representación gráfica del volumen total de sangre y
el volumen correspondiente a los glóbulos rojos, blancos y plaquetas.
Figura 7.2: Distribución del volumen total de sangre [19]
En la figura 7.2, donde se puede ver una representación de la proporción de células en la sangre, se observa
que el número de glóbulos rojos es mucho más elevado al de plaquetas o al de glóbulos blancos. Debido al gran
número de glóbulos rojos en sangre la señal reflejada dependerá mayoritariamente del nivel de concentración
de éstos, o lo que es lo mismo, del hematocrito.
Bajo condiciones patológicas normales, los glóbulos rojos se pueden agregar en agrupaciones Roleaux, las
cuales son resultantes de la interacción entre las proteínas del plasma y las membranas de los glóbulos
rojos. Las agrupaciones Roleaux, dependiendo de las condiciones del flujo y de las proteínas contenidas en el
plasma pueden interaccionar entre ellas provocando redes Roleau, que generalmente aparecen en las zonas
centrales de los vasos sanguíneos. La aparición de estas agrupaciones puede afectar a la reología de la sangre
(movimiento de la sangre), la ecogenicidad (capacidad de reflejar los ultrasonidos) u otras propiedades físicas
de la sangre.
7.3. Dinámica de fluidos: movimiento del flujo sanguíneo
La dispersión de la sangre en movimiento también depende de la arquitectura de los vasos sanguíneos [7].
En un primer momento, la sangre se consideró un fluido Newtoniano incomprensible (fluido cuya viscosidad
puede considerarse constante en el tiempo y su densidad permanece aproximadamente constante a lo largo de
todo el flujo) dentro de un tubo largo y rígido con cambios en el diámetro (se puede ver en la figura7.3), donde
la velocidad promedio del fluido a través de la sección (v¯) obedece la ecuación 5.1 en estado estacionario
(Jensen, 1996), donde z es el eje del tubo.
A(z1)v¯(z1) = A(z2)v¯(z2) (7.1)
El flujo volumétrico(Q)es constante a través de los cambios en la sección transversal, y es análogo a la
corriente en un cable. En caso de estrecharse el tubo, la velocidad del fluido aumentaría por la relación del
cuadrado del radio.
Q = A(z)v¯(z)
(
m3/s
)
(7.2)
La caída de presión por un tubo de radio constante es similar a la caída de tensión eléctrica (Jensen, 1996),
y viene determinada por la ley de Poiseuille, donde Rf es la resistencia de viscosidad (rozamiento interno
entre las capas del fluido).
AP = P (z2)− P (z1) = RfQ (7.3)
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Figura 7.3: Flujo sanguíneo en los vasos modelado como un fluido Newtoniano [7]
El flujo laminado a lo largo de un tubo rígido tiene una distribución de velocidad parabólica a lo largo de
su diámetro (figura 7.4 ), con vo valor máximo de velocidad en el centro del tubo, y una velocidad nula, en
las paredes del tubo.
v(r) =
(
1− r
2
R2
)
vo (7.4)
Para un distribución parabólica de flujo, la resistencia para un diámetro R es (Jensen, 1996), donde µ es la
viscosidad en kg/(m·s) y l la longitud del tubo sobre el cual ocurre la caída de presión.
Rf = 8µl/(piR4) (7.5)
La ley de Bernoulli expresa la conservación de la energía del flujo de un fluido en un tubo, incluyendo las
energías cinética, potencial y térmica. De esta ley, que es más general que la ley de Poiseuille, es posible
relacionar la caída de presión o de la velocidad del fluido en los cambios de geometría. Una versión simplificada
para una temperatura y altura constante es,
P1 +
1
2
ρv21 = P2 +
1
2
ρv22 (7.6)
Esta relación muestra que donde la presión es elevada, la velocidad del fluido es baja y viceversa. Por ejemplo,
cuando se tiene una distribución parabólica de la velocidad, como en la ecuación 7.4, la ley de Bernoulli indica
que la presión es mayor en las paredes de los vasos y menor en el centro.
En realidad, la sangre no es un fluido incomprensible, ya que su viscosidad depende del gradiente de la
velocidad. Además, los vasos sanguíneos no son tubos largos y rígidos, sino elásticos y curvados, con una
geometría de ramificaciones complicada. Finalmente, debido al bombeo del corazón, el flujo sanguíneo es
pulsátil y a veces turbulento (se producen muchas colisiones, mucha fricción y un aumento considerable de la
resistencia). En la figura 7.4 se puede observar la variación de la distribución de velocidad entre flujo laminar
y un flujo turbulento. Estas consideraciones prácticas indican que las ecuaciones presentadas anteriormente
son demasiado rígidas, y la realidad es mucho más complicada. A pesar de esto, las ecuaciones anteriores
son realmente útiles para entender los principios básicos del movimiento de flujo sanguíneo.
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Figura 7.4: Distribución de velocidades del flujo lento y del flujo laminar [20]
7.4. Dispersión de las células rojas
R. A Sigilan y J. M. Reíd (1973) desarrollaron los primeros métodos para medir la señal reflejada por la
sangre. Desde entonces la sangre ha sido modelada como un medio continuo heterogéneo. La mayoría de las
veces se ha considerado como una agrupación de glóbulos rojos, ya que estos predominan sobre los otros
tipos de células.
Debido al pequeño tamaño de las células rojas con respecto a la longitud de onda de los ultrasonidos, K. K.
Shung y R. A Sigelmann modelaron las células como dispersores Rayleigh y demostraron que la señal refleja
por la sangre es proporcional a la cuarta potencia de la frecuencia, cuando la concentración de hematocrito
es inferior al 50%, ya que a partir de este punto los resultados no son concluyentes debido a la gran cantidad
de dispersiones [21, 22].
Experimentos posteriores han modelado los glóbulos rojos como cilindros, esferas o discos, obteniendo tam-
bién que la dispersión es proporcional a la cuarta potencia de la frecuencia. La señal dispersada por la sangre
es flujo dependiente, por lo que la aparición del efecto Roelaux aumenta el grado de anisotropía, dependencia
de la dirección, y afecta a la señal reflejada por la sangre, produciéndose un aumento la potencia Doppler
dispersada.
Figura 7.5: Dispersión de la sangre respecto al hematocrito con diferentes modelados de las células [22]
Por todo esto se puede concluir que cuando se analizan individualmente los glóbulos rojos o pequeñas
concentraciones de ellos, se puede considerar que estos son dispersores de Rayleigh, pero cuando aumenta el
número de glóbulos rojos o aparece la agregación de células rojas dentro de aglomeraciones Roleaux, estos
se dejan de comportar como dispersores Rayleigh.
7.5. Representación de un vaso en una imagen de potencia Doppler
Una vez introducidos los diferentes conceptos teóricos que modelan la dispersión producida por la sangre,
resulta interesante interpretar la información representada en una imagen de Potencia Doppler, de forma
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que se pueda modelar una zona vascularizada.
Como se ha visto en la sección 7.3, en las paredes del vaso sanguíneo la velocidad a la que se mueven las
células rojas es muy lenta o nula debido al aumento de presión, a la fricción y los rebotes de los glóbulos con
las paredes del vaso. A medida que se alejan de las paredes, la velocidad de las células va aumentando hasta
alcanzar el valor máximo (Figura 7.4).
Analizando la distribución de velocidades del flujo sanguíneo se podría decir que el vaso sanguíneo represen-
tado en la imagen Potencia Doppler se puede dividir en dos regiones, flujo rápido y flujo lento. La primera
de ellas es la zona central de los vasos, donde la sangre alcanza el máximo de velocidad y se produce la
agrupación de las células rojas o efecto Roleaux. La segunda región representa el flujo lento, encargado
del intercambio de oxígeno y nutrientes con el tejido, y por lo tanto, región donde se produce la perfusión
sanguínea.
Figura 7.6: Curva del filtro de equalización [7]
Obviamente las imágenes de potencia Doppler no son ideales, y pesar de que los ecógrafos incorporan un
filtro ecualizador (Figura 7.6) para eliminar la señal reflejada por los tejidos, resulta imposible eliminarlo
por completo, de forma que la potencia reflejada por el movimiento de los tejidos aparecerá en las paredes
de los vasos sanguíneos, en la zona de contacto entre los tejidos y la sangre (en el capítulo 4 sección 4.3.4 se
ha mencionando dicho efecto).
De esta forma se puede dividir un vaso sanguíneo representado en la imagen de potencia Doppler en tres
regiones. La primera de ellas debido al movimiento de los tejidos, la segunda debido al flujo lento y la tercera
debido al flujo rápido. En la figura 7.7 se puede ver un ejemplo de estas tres regiones, la región de flujo lento
es la zona que queda entre la línea blanca (separación entre flujo lento y el movimiento debido a los tejidos)
y la línea negra (separación entre el flujo lento y rápido), la región de flujo rápido es el interior de la línea
negra y por último el movimiento debido a los tejidos queda en la parte exterior de la línea blanca.
Figura 7.7: Ejemplo de las tres regiones en una imagen de Potencia Doppler
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7.6. Modelo de histograma de una zona vascularizada
A partir de las tres regiones definidas en la sección 7.5, movimiento de los tejidos, flujo lento y flujo rápido,
a continuación se postulará el modelo de histograma de una zona vascularizada.
Normalmente cuando se obtiene el histograma de una imagen genérica se pierde la información espacial del
píxel, pero en las imágenes de Potencia Doppler el valor de potencia de un píxel está relacionado con la
posición del vaso a la que pertenece dicho píxel. Por ejemplo, un píxel con un valor alto ha de pertenecer a
la zona central del vaso, ya que en esta región hay un número mayor de células a mayor velocidad, y por lo
tanto no se pierde toda la información acerca de la posición del píxel.
El movimiento debido a los tejidos aparece en la imagen de Potencia Doppler en las paredes de los vasos
sanguíneos con valores de potencia bajos, superpuesto a la información de flujo lento. Este movimiento debido
a los tejidos no aporta ninguna información sobre la perfusión sanguínea, ni sobre el flujo sanguíneo, por lo
tanto la información procedente de este fenómeno será considerada información no deseada o ruido. El ruido
se modelará como una distribución exponencial, ya que en las paredes de los vasos este es máximo y nulo en
el centro de los vasos.
El movimiento de flujo lento, donde el efecto Roleaux es prácticamente nulo, aparece en la imagen con
valores intermedios de potencia y se modelará como una distribución Rayleigh, ya que los glóbulos rojos se
son considerados dispersores Rayleigh.
Por último, el movimiento de flujo rápido, donde se producen las agrupaciones Roleaux y por tanto los
valores de potencia son mucho más elevados, es la zona donde los glóbulos rojos dejan de comportarse como
dispersores Rayleigh y por lo tanto no se pueden modelar como tales, de forma que se modelarán como una
distribución variable. En la figura 7.8 se puede ver el histograma ideal. El ruido se ha modelado como una
exponencial (color negro), la distribución de flujo lento como una Rayleigh (color verde) y la distribución de
flujo rápido está representada como una gaussiana (color azul), pero ésta se dejará como variable, en función
de cada imagen.
Figura 7.8: Histograma ideal de una zona vascularizada
El histograma de una imagen es la representación gráfica de la frecuencia de aparición de los valores de
la imagen. Las imágenes de Potencia Doppler son imágenes RGB(Red, Green, Blue) , pero la información
de potencia Doppler únicamente está contenida en la componente G (Green) de la imagen, por lo tanto
solamente se va a trabajar con la información de dicha componente. Al analizar únicamente la componente
G de la imagen, el histograma que se va a obtener con la información de potencia Doppler será equivalente
a una imagen en escala de grises.
Con todo esto podemos modelar el histograma de una imagen de Potencia Doppler como la suma de las tres
distribuciones, una distribución exponencial, una distribución Rayleigh y una distribución variable. En la
figura 7.9 podemos ver el histograma de una zona vascularizada superpuesto con el modelo ideal propuesto.
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Figura 7.9: Modelo de histograma e histograma de una zona vascularizada
7.7. Conclusiones
En el este capítulo se ha postulado el modelo del histograma de una zona vascularizada en base a la composi-
ción de la sangre, su comportamiento como fluido, y el comportamiento de los glóbulos rojos como dispersores
principales de la sangre.
Las herramientas que se van a definir a continuación se van a basar en el modelo propuesto, y van a tener
como finalidad definir las tres regiones descritas en la imagen de potencia Doppler.
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Capítulo 8
Técnicas desarrolladas
8.1. Introducción
Una vez definido el modelo de una zona vascularizada (Capítulo 7) el objetivo es desarrollar una herramienta
que a partir de la información contenida en la imagen de Potencia Doppler, y siguiendo el modelo propuesto,
permita obtener nuevos estimadores de la cantidad de flujo sanguíneo en la región de interés.
Tal como se ha comentado anteriormente se considerará que una región vascularizada está compuesta por
tres tipos de flujo o movimientos diferentes: el movimiento de los tejidos, el movimiento lento de la sangre y
el movimiento rápido de la sangre. Con el fin de encontrar estas tres regiones se van a desarrollar diferentes
técnicas de procesado de imagen, que utilizarán simultáneamente la información funcional (información
acerca de los valores de potencia Doppler) y la información estructural (información sobre la estructura de
los vasos en la imagen).
8.2. Procedimiento
Con el objetivo de obtener nuevos estimadores de flujo sanguíneo, se va seguir la siguiente metodología para
aproximar la región vascularizada de la imagen al modelo propuesto:
Figura 8.1: Metodología
La adquisición y la delineación de la imagen se han realizado siguiendo el protocolo clínico establecido
(explicado en el capítulo 6). De esta forma una vez se tiene la imagen delineada, se obtendrá la información
de potencia en la región de interés (la información de potencia está contenida en la componente G de la
imagen ecográfica (R,G,B)), a partir de la cual se trabajará. En la figura 8.2 se puede ver a la izquierda la
imagen ecográfica Doppler debidamente delineada y a la derecha la información de potencia contenida en la
región de interés.
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(a) Imagen ecográfica Doppler con la
región de interés delineada
(b) Imagen de potencia
Figura 8.2: Obtención de la información de potencia de una imagen ecográfica de Potencia Doppler
Una vez se tiene la imagen que contiene la información de potencia Doppler se realizará un ajuste de
intensidad (si es necesario) y a la imagen resultante se le aplicarán las diferentes técnicas de procesado
de imagen desarrolladas y se efectuará la aproximación del histograma de la imagen obtenido al modelo
propuesto. A continuación se explicarán cada uno de estos tres bloques detalladamente.
8.3. Ajuste de intensidad
En algunas de las imágenes adquiridas antes de poder aplicar las diferentes herramientas de procesado de
imagen es indispensable realizar un ajuste de intensidad. Dicho ajuste es necesario para que sea posible
acotar el histograma obtenido de la imagen al modelo propuesto.
La adquisición de la imagen debe realizarse siempre bajo los parámetros estándar (PRF, Ganancia), como
se ha explicado en el capítulo 6. Esto provoca que en algunas de las imágenes se capte en el transductor
información debida al flujo lento de los tejidos y en general que toda la información aparezca con valores
de potencia más elevados. En la señal recibida en el transductor se capta una gran cantidad de flujo lento,
producido mayoritariamente por el movimiento de los tejidos. Esto se refleja en la imagen con un aumento
de la región colindante a las paredes de los vasos sanguíneos con valores bajos de potencia, es decir, aumenta
la zona de la imagen donde se representa el movimiento de los tejidos. Este efecto se ve reflejado en el
histograma de la imagen de forma que en los valores bajos de potencia se variará la forma del histograma.
En la figura 8.3 se puede ver como se traduce en el histograma el efecto descrito anteriormente. Si se compara
el histograma obtenido con el modelo postulado (Capítulo 7) este sufre un desplazamiento. Aparece nueva
información en los valores más bajos de potencia. Para compensar dicho efecto y poder aplicar el modelo
propuesto se ha diseñado un bloque de preprocesado que permite ajustar la intensidad, y que solamente será
necesario en las imágenes afectadas.
(a) Imagen de potencia (b) Histograma de la imagen de
potencia
Figura 8.3: Imagen de potencia e histograma antes de realizar el ajuste de intensidad
Para poder compensar este efecto, lo que se debe hacer es desplazar el histograma eliminando la nueva
información. Para ello, primero es necesario realizar un suavizado del histograma de la imagen mediante un
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filtro paso bajo, eliminando de esta forma las fluctuaciones. A continuación se busca, en los valores bajos de
potencia, el punto máximo a partir del cual la función empieza a decrecer. Se calcula la segunda derivada
del histograma suavizado y se busca el primer paso por cero. Una vez obtenido este punto se desplaza el
histograma siendo éste el punto de origen. El resultado obtenido es el representado en la figura 8.4, donde
se presentan el histograma y la imagen de potencia Doppler ajustados.
(a) Imagen de potencia ajustada (b) Histograma de la imagen
de potencia ajustado
Figura 8.4: Imagen de potencia e histograma ajustado
8.4. Procesado de la imagen
Con la intención de separar los tres tipos de flujo (movimiento de los tejidos, flujo lento y flujo rápido)
contenidos en la imagen de potencia Doppler se combinarán diferentes herramientas de procesado de imagen
y se realizará la aproximación del histograma al modelo propuesto. De forma que las técnicas desarrolladas
seguirán el esquema mostrado en la figura 8.5.
Figura 8.5: Esquema general
Siguiendo la misma lógica se desarrollarán cuatro técnicas diferentes, siendo algunas de ellas una evolución
de la anterior. A continuación se expondrán cada una de las técnicas, así como sus ventajas e inconvenientes.
8.4.1. Primera técnica desarrollada
Con el objetivo de definir las tres zonas de interés dentro de la imagen de potencia Doppler se propone la
primera técnica. En la primera etapa se quiere eliminar el ruido (movimiento de los tejidos), para posterior-
mente en una segunda etapa conseguir dividir la información de flujo lento de la información de flujo rápido.
En la figura 8.6 se muestra el diagrama de bloques de la técnica. En los siguientes puntos se analizará cada
uno de los bloques.
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Figura 8.6: Diagrama de bloques, técnica 1
Gradiente morfológico
El ruido debido al movimiento de los tejidos aparece en las paredes de los vasos sanguíneos con valores de po-
tencia bajos. Para eliminar el ruido se ha decidido utilizar un gradiente morfológico por erosión, consiguiendo
así eliminar el contorno más externo del vaso sanguíneo. Para ello lo que se binariza la imagen, asignando
todos los valores superiores de cero a uno, obteniendo así una máscara de la imagen, a la cual le aplicaremos
el gradiente morfológico con el elemento estructurante más pequeño posible (elemento estructurante en cruz
de 1 píxel). Como resultado de aplicar el gradiente morfológico se ha eliminando el contorno de la imagen.
Una vez se ha realizado el gradiente morfológico se obtendrá la imagen de potencia tanto del contorno como
de la imagen resultante [23]. En la figura 8.7 se puede ver el contorno eliminado (imagen binarizada) y el
histograma de éste (a partir de la imagen de potencia del contorno).
(a) Contorno (b) Histograma del contorno
Figura 8.7: Gradiente morfológico
Si se estudia el contorno de la imagen eliminado, se puede ver que éste tiene una distribución exponencial,
con lo que se considerará que eliminando este contorno se elimina el ruido.
Clasificación
Una vez eliminado el ruido se clasificarán el resto de píxeles de la imagen, en flujo lento o flujo rápido, en
función de su valor de potencia Doppler. Para ello se utilizará el algoritmo de clasificación conocido como
K-means clustering, que dado un número de clases K, define un centroide para cada una y encuentra los
puntos que pertenecen a cada clase minimizando la distancia de cada punto al centroide de la clase. En este
caso K=2, flujo rápido y flujo lento.
Como resultado de la clasificación se ha obtenido la función de densidad de probabilidad que modela el flujo
lento (PDFflujo lento) y la que modela el flujo rápido (PDFflujo ra´pido). Para obtener el histograma de flujo
lento y flujo rápido lo único que se debe hacer es multiplicar cada una de las funciones anteriores por la
potencia total de la imagen, obteniendo Hflujo ra´pido y Hflujo lento. En la figura 8.8 se pueden observar en
la imagen de la izquierda las regiones de flujo lento y rápido, y en la figura de la derecha sus respectivos
histogramas (el flujo lento queda representado en color rojo y el flujo rápido en color verde).
Como en la clasificación únicamente se han tenido en cuenta los valores de potencia Doppler, realizar esta
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(a) Clasificación (b) Histograma de flujo lento y flujo
rápido
Figura 8.8: Clasificación de los píxeles en flujo lento y flujo rápido
clasificación es similar a definir un umbral de potencia, variable para cada imagen, entre el flujo lento y el
flujo rápido.
Aproximación al modelo
Una vez se tiene la distribución del flujo sanguíneo lento y la del flujo rápido, se va a aproximar el histograma
obtenido al modelo propuesto, de forma que el flujo lento se aproximará por una función Rayleigh y el flujo
rápido por una distribución variable, que será única para cada imagen.
Se acotará el histograma de flujo lento mediante un modelo paramétrico por una distribución Rayleigh,
g(x) = a
(
(x− c)
σ2
e
−
(
(x−c)2
2σ2
))
(1+sign(x− c))
2
(8.1)
para ello se buscarán los parámetros a, σ2 y c, para los cuáles la aproximación de Hflujo lento por g (x)
presenta menor error. En la figura 8.9 se puede ver el resultado, donde la curva sólida es la aproximación.
Figura 8.9: Aproximación del flujo lento por una función de distribución Rayleigh
El histograma de flujo total se puede obtener como:
Hflujo=Hflujo ra´pido +Hflujo tento (8.2)
Una vez se tiene aproximado el flujo lento por la función de distribución Rayleigh, a la distribución total de
flujo se le restará la función Rayleigh obtenida (estimación del flujo rápido),
Ĥflujo ra´pido = Hflujo − Ĥflujo lento (8.3)
teniendo como resultado la distribución variable, que modela el flujo rápido. En la figura 8.10 se puede ver
la distribución de flujo y la distribución aproximada (representada por la línea continua en color negro).
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Figura 8.10: Aproximación al modelo propuesto
Resumen
La técnica presentada nos permite dividir la imagen de potencia Doppler según las tres regiones definidas
en el modelo y por lo tanto consigue el objetivo principal. Pero a pesar de ello presenta un gran inconve-
niente: el ruido no siempre se puede modelar eliminando el primer contorno, y la cantidad de contorno que
se debe eliminar depende de la imagen concreta, de forma que se necesita una herramienta que permita
variarlo adaptándose a cada imagen individualmente. Como consecuencia de esto en algunas imágenes no
se ha conseguido eliminar totalmente el ruido y, como resultado las aproximaciones obtenidas no resultan
adecuadas.
8.4.2. Segunda Técnica
Como se ha visto en la técnica anterior obtener una buena estimación del ruido no es nada sencillo. En esta
técnica lo que se propone es separar únicamente la información de ruido de la información de flujo mediante
las técnicas de procesado de imagen, y realizar la separación entre flujo lento y flujo rápido posteriormente
mediante la aproximación del histograma al modelo postulado.
En la figura 8.11 se puede ver el diagrama de bloques de la técnica propuesta, y a continuación se explicará
cada uno de los bloques.
Figura 8.11: Diagrama de bloques de la segunda técnica
Distancia geodésica
El objetivo de este bloque es obtener la distancia geodésica a la que se encuentra cada píxel del centro de
los vasos. Para ello se calculará el gradiente morfológico por erosión repetidas veces hasta llegar al centro del
vaso. El contorno resultante del primer gradiente se considerará que tiene una distancia geodésica 1, de esta
forma la distancia irá aumentando con cada gradiente hasta llegar al centro del vaso donde tendremos la
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distancia más elevada. La realización de los sucesivos gradientes morfológicos se hace a partir de la imagen
binarizada, igual que en la técnica anterior.
Todos los píxeles que están a la misma distancia geodésica (resultado de aplicar el gradiente morfológico) se
denominarán capa. De forma que todos los píxeles con distancia geodésica 1 formarán la capa de distancia
1, todos píxeles con distancia geodésica 2 formarán la capa 2 y así sucesivamente. Siendo N la capa n-ésima
de la imagen, se definirá el número total de capas como Ngd = N . En la figura 8.12 se pueden ver las capas
1 y 2 de la distancia geodésica con sus respectivas funciones de distribución de probabilidad (en color verde
está representada la capa 1 y en color rojo en la capa 2).
(a) Contorno (b) Capas 1 y 2 de la distancia geodé-
sica
Figura 8.12: Capas de la distancia geodésica
La imagen resultante se puede comparar con un mapa topográfico donde cada línea representa un mismo
nivel. En este caso cada capa representa la distancia geodésica a la que esta se encuentra del centro del vaso
(en la figura 8.13 se puede ver el resultado).
Figura 8.13: Mapa de distancia geodésica
Clasificación: K-means y Coeficiente de Bhattacharyya
La finalidad realizar esta clasificación es separar los píxeles pertenecientes al ruido de los píxeles que contienen
información de flujo. Esto se realizará en dos bloques. Primero se realizará una reagrupación del número de
capas de la distancia geodésica y después se decidirá cuales son las de ruido.
Para realizar la reagrupación de las diferentes capas de la distancia geodésica se utilizará de nuevo el algoritmo
de clasificación k-means clustering. La clasificación se hará partir de la distribución de cada capa, el valor
de la distancia geodésica de la capa y definiendo el número de clases como K = Ngd/2. En la figura 8.14 se
puede ver un ejemplo del la clasificación obtenida.
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Figura 8.14: Resultado de aplicar k-means clustering
Una vez realizada la agrupación se tienen K clases, formadas cada una de ellas por diferentes capas de la
distancia geodésica. Estas clases se organizarán en función de los valores de las capas que contengan. Siendo
la clase K = 1 la que contiene las capas de distancia geodésica periféricas, es decir, valores bajos de potencia,
y K = Ngd/2 la clase que contiene las capas con una distancia geodésica más elevada (Figura 8.15).
Figura 8.15: Reorganización de las clases
A continuación se quiere determinar cuáles de estas clases son ruido y cuales señal de flujo sanguíneo. Para
ello se utilizará el Coeficiente de Bhattacharyya, que mide la similitud de dos distribuciones discretas, siendo
el coeficiente igual a uno cuando las distribuciones son idénticas y cero cuando su parecido es nulo. Si se
tienen dos funciones de distribución de probabilidad p(x) y q(x), el coeficiente se define como:
BC(p, q) =
∑
∇x
√
p(x)q(x) (8.4)
Se calcula el coeficiente de Bhattacharya entre las K clases, obteniendo la matriz de coeficientes mostrada
en la figura 8.16. Como se sabe que las clases están ordenadas desde la periferia del vaso hasta el centro, se
puede determinar que la señal de ruido vendrá definida por las primeras clases. Si las dos primeras clases
tienen una función de distribución de probabilidad muy similar, es decir, un coeficiente de Bhattacharyya
BC > 0,9, se considerará que estas dos clases son ruido mientras que en caso contrario se considerará como
ruido solamente la primera clase.
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Figura 8.16: Matriz de coeficientes
Como resultado obtenemos la función de distribución del ruido (PDFruido) y la de la señal de flujo sanguíneo
(PDFflujo). Para obtener el histograma de flujo lento y flujo rápido lo único que se debe hacer es multiplicar
cada una de las funciones de distribución anteriores por la potencia total de la imagen, obteniendo Hruido y
Hflujo. El resultado se puede ver en la figura 8.17.
Figura 8.17: Histograma de flujo lento y rápido
Test de máxima verosimilitud1
Se aplicará el test de máxima similitud (test estadístico utilizado para comparar diferentes hipótesis) para
determinar el punto en el cual la función de distribución de probabilidad del ruido se iguala a la función
de densidad de probabilidad de la señal de flujo sanguíneo. Por lo que se debe buscar el punto donde la
probabilidad de pertenecer a la señal se ruido es igual a la de pertenecer a la señal de flujo. Para calcular el
umbral se ha suavizado la función de distribución mediante un filtro paso bajo.
Para ello definiremos la función de distribución de toda la imagen de potencia Doppler como:
PDFtotal = PDFruido + PDFflujo (8.5)
La probabilidad de pertenecer a cada una de las distribuciones viene determinada por:
Probruido =
PDFruido
PDFtotal
; Probflujo =
PDFflujo
PDFtotal
(8.6)
Por lo tanto el umbral queda definido por el punto donde Probruido = Probflujo, se denominará MLR,
se utilizará para aproximar el histograma de la imagen al del modelo propuesto. En la figura 8.18(a) se
representan las distribuciones de ruido y de flujo, junto con el umbral MLR en una línea continua de
color negro, en la figura 8.18(b) se representa la en color rojo la región donde la probabilidad de que el
píxel pertenezca al ruido es mayor que la probabilidad de que pertenezca al flujo, el caso contrario está
representado en color verde.
1Del inglés, Maximum Likelihood Ratio Test
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(a) Función de distribución de proba-
bilidad suavizada de ruido y de flujo
(b) Representación de las regiones ob-
tenidas a partir del umbral MLR
Figura 8.18: Resultado MLR
Aproximación al modelo propuesto
Una vez se ha estimado la función de distribución de probabilidad del ruido y de la señal de flujo se va a
aproximar el histograma de la imagen.
Como en el histograma de algunas imágenes se desconocen algunos valores concretos de potencia, se ha reali-
zado una interpolación lineal de orden 1 del histograma, es decir ,se han aproximado los valores desconocidos
siguiendo la ecuación 8.7. Se aproxima el valor del histograma Himagen (x) en un valor desconocido x como:
Himagen (x|x1;x2) = Himagen (x1) + Himagen (x2)−Himagen (x1)
(x2 − x1) (x− x1) (8.7)
El procedimiento para efectuar la aproximación se hará en dos etapas, primero se calculará una aproximación
inicial a partir de los histogramas obtenidos en la clasificación, y después se volverá a realizar la aproximación
utilizando el histograma de toda la imagen.
Primera aproximación
La función de distribución de ruido (Hruido) obtenida en el bloque de clasificación se acotará mediante un
modelo paramétrico por una distribución exponencial,
f(x) = aλe−λx x ≥ 0 (8.8)
para ello se buscarán los parámetros a y λ, que minimizan el error entre f(f) y Hruido. El resultado obtenido
se puede ver en la figura 8.19.
Figura 8.19: Aproximación de la función de distribución del ruido por una exponencial
A la señal de flujo obtenida se le acotará una función de distribución Rayleigh (de forma similar a la técnica
anterior). Una vez aproximado el flujo lento por distribución Rayleigh y se obtendrá la distribución variable
restando esta al histograma de Hflujo. En la figura 8.20 se puede ver el resultado de este proceso.
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Figura 8.20: Primera aproximación del histograma al modelo
Segunda aproximación
Con el objetivo de encontrar una mejor estimación del histograma de la imagen se volverá a calcular la
aproximación, utilizando la primera aproximación como punto de partida. Para ello se seguirá el siguiente
procedimiento:
1. Acotar el histograma de la imagen (Himagen) N veces entre MLR2 y
3MLR
2 . De forma que para obtener
la primera acotación se aproxima la Himagendesde 0 hasta MLR2 por una distribución exponencial,
repitiendo este proceso hasta 3MLR2 , se obtienen las N aproximaciones.
Himagen = Hruido +Hflujo lento +Hflujo ra´pido (8.9)
2. Una vez obtenidas las N acotaciones, se calculará la aproximación media ponderada de todas las aco-
taciones. Para ponderar se utilizará una función de distribución Gaussiana, de media MLR y varianza
0.25 MLR (G(MLR, 0,25MLR)). Como resultado se obtendrá la estimación del ruido (Ĥruido). En la
figura 8.21(a) se puede ver superpuesta la estimación del ruido al histograma de la imagen. También se
consideró la opción de calcular la media ponderada por un coseno, pero los resultados obtenidos eran
prácticamente iguales, por lo que al final se optó ponderar mediante una Gaussiana.
3. Se le restará la función exponencial a la Himagen, de forma que:
H
′
flujo = Himagen − Ĥruido (8.10)
4. Se buscará el punto donde se tiene el 50% de la energía de la H
′
flujo, y se acotará dicha función hasta
el punto donde se tiene el 50% de la energía por una función Rayleigh (figura 8.21(b)). Este punto se
considerará el umbral entre flujo lento y flujo rápido (Uflr).
5. Para encontrar la distribución variable, se seguirá el procedimiento anteriormente utilizado.
Ĥflujo ra´pido = H
′
flujo − Ĥflujo lento (8.11)
(a) Aproximación del ruido (b) Aproximación flujo lento (c) Histograma aproximado al modelo
Figura 8.21: Aproximación al modelo propueso
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Resumen
Con los métodos de procesado de imagen utilizados en esta técnica se ha conseguido estimar el ruido de
forma precisa, adaptándose la estimación a cada imagen en particular. Pero por otra parte, con los métodos
de procesado de imagen no se ha conseguido separar la información de flujo lento de la de flujo rápido de
forma precisa, motivo por el cual se seguirá buscando y se desarrollarán más técnicas, utilizando la misma
lógica.
8.4.3. Tercera técnica
La técnica que se presenta a continuación es una variación de la anterior. En la figura 8.22 se puede observar
que el diagrama de bloques es casi idéntico al de la técnica anterior. Únicamente se ha variado la forma en
la que se realiza la clasificación y por lo tanto solamente se va a explicar detalladamente dicho bloque.
Figura 8.22: Diagrama de bloques, técnica 3
Distancia geodésica
Para obtener la distancia geodésica se seguirá el mismo procedimiento que en el apartado anterior y por lo
tanto el resultado será el mismo.
Clasificación: K-means y coeficiente de Bhattacharya
Al igual que en la técnica anterior la finalidad de este bloque es separar los píxeles pertenecientes al ruido de
los píxeles que contienen información de flujo. Esto también se realizará en dos bloques. Primero se realizará
una reagrupación del número de capas de la distancia geodésica y después se decidirá cuales son las de ruido.
Para ello también se utilizará el algoritmo de clasificación k-means clustering, pero esta vez se realizará la
clasificación a partir del valor de potencia de cada píxel y su valor de distancia geodésica, utilizando también
un número de clases K = Ngd/2 . Como el rango de valores de la potencia [0-255] es mucho más elevado que
el de la distancia geodésica [0-Ngd], donde Ngd suele variar entre 10 y 30, se han escalado ambos parámetros.
Si el vector X es el rango de valores tomado por la distancia geodésica [0-Ngd] y xi cada componente del
vector. El vector escalado se obtendría mediante la siguiente ecuación:
Z(i) =
xi − 1Ngd
∑
xi
( 1Ngd−1
∑
(xi − 1Ngd
∑
xi)2)
1
2
(8.12)
En la figura 8.23 se puede ver el resultado de realizar dicha clasificación.
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Figura 8.23: Resultado de la clasificación con k-means clustering
La ordenación de las clases se ha hecho a partir del rango de intensidad que contiene cada una de las clases,
siendo la primera clase la de valores más bajos de potencia (Figura 8.24).
Figura 8.24: Clases del k-means clustering ordenadas
Una vez se tiene la clasificación, se calcula el coeficiente de Bhatthacharya de forma análoga a la técnica
anterior. En la figura 8.25 se puede ver la matriz de coeficientes.
Figura 8.25: Matriz de coeficientes
Se seguirá el mismo procedimiento que en el apartado anterior para determinar el histograma del ruido y el
de flujo que en el apartado anterior. El resultado se puede ver en la figura 8.26.
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Figura 8.26: Histograma de ruido y de flujo
Test de máxima verosimilitud
Para obtener el umbral (MLR) entre el ruido y el flujo se aplicará el mismo procedimiento que en la técnica
anterior. En la figura 8.27 se puede ver la función de distibución de probabilidad (PDF) tanto del ruido como
de flujo (imagen de la izquierda) y en la imagen de la derecha se puede ver la representación en la imagen
de las zonas donde es más probable pertencer al ruido o viceversa.
(a) PDF de ruido y de flujo (b) Representación de las regiones en
la imagen
Figura 8.27: Test de máxima verosimilitud
Aproximación al modelo
Con tal de realizar la aproximación del histograma al modelo propuesto se van a seguir los mismos pasos
que en la técnica anterior obteniendo como resultado la aproximación mostrada en la figura 8.28.
(a) Primera aproximación del histo-
grama
(b) Segunda aproximación del histo-
grama
Figura 8.28: Aproximación al modelo propueso
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Resumen
Si se analizan detalladamente las distribuciones obtenidas a partir de la clasificación se puede ver que con los
métodos de procesado de imagen aplicados en esta técnica se ha conseguido una peor estimación del ruido,
pero en contrapartida si se estudia atentamente la matriz de coeficientes de Bhattacharyya se puede ver que
las clases de potencia elevada (equivalentes al flujo rápido) son muy similares, y por lo tanto pueden ser una
buena estimación del propio flujo rápido. Por ello la próxima técnica propuesta es una combinación de esta
técnica y la anterior.
8.4.4. Cuarta técnica
Esta cuarta técnica se presenta como combinación de las dos anteriores, permitiendo separar los tres tipos
de flujo (ruido, flujo sanguíneo lento y flujo sanguíneo rápido) directamente del uso de herramientas de
procesado de imagen, aunque igualmente se hará la aproximación al modelo propuesto, ya que lo que se
busca es modelar el histograma de la imagen según el modelo postulado. En la figura 8.29 se presenta el
diagrama bloques de la técnica, y como se puede observar, esta técnica es una fusión de los dos diagramas
anteriores.
Figura 8.29: Diagrama de bloques, técnica 4
En esta técnica lo que se va a hacer es utilizar la metodología de clasificación de la segunda técnica para
estimar el ruido, y la metodología de la tercera técnica para estimar el flujo rápido, de forma que los píxeles
que no pertenezcan a ninguna de estas dos distribuciones se considerará que pertenecen al flujo lento. El
histograma de flujo rápido se ha obtenido agrupando aquellas clases (obtenidas de realizar la clasificación
k-means clustering y reagrupadas siguiendo el procedimiento de la técnica anterior) cuyo coeficiente de
Bhattacharyya respecto a la última clase es mayor a 0.75. En la figura 8.30 se puede ver el resultado de este
proceso, de forma que la distribución del ruido se representa en verde, la de flujo lento en rojo y la de flujo
rápido en azul.
Figura 8.30: Histograma de ruido, flujo lento y flujo rápido
Mediante el test de máxima verosimilitud se pueden encontar los puntos donde la distribución de flujo lento
76 Desarrollo de nuevos estimadores de perfusión sanguínea basados en PDU
se iguala a la del ruido (MLR) y análogamente donde la de flujo lento se iguala a la de flujo rápido (Uflr).
En la figura 8.31 se pueden ver las zonas donde la probabilidad de pertenecer al ruido es mayor que la de
pertenecer al flujo (representado en color verde), la zona donde la probabilidad de pertenecer a flujo lento es
mayor que la de pertenece a ruido o flujo rápido (representada en color azul) y por último la zona donde la
probabilidad de pertenece a flujo rápido es mayor que la de pertenecer al resto (representada en color rojo).
Figura 8.31: Regiones predominantes de cada tipo de movimiento
Para realizar la aproximación al modelo el procedimiento será similar al de las técnicas anteriores. El his-
tograma de flujo lento obtenido se aproximará directamente por una función Rayleigh. De forma que el
resultado de la primera aproximación se puede ver en la figura 8.32.
Figura 8.32: Primera aproximación del histograma al modelo
Para obtener la segunda aproximación del histograma de la imagen se repetirá el proceso explicado y aplicado
en las técnicas anteriores. En la figura 8.33 se puede observar el resultado de este proceso.
Figura 8.33: Segunda aproximación del histograma a modelo
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Resumen
En esta cuarta técnica se ha conseguido separar mediante las técnicas de procesado de imagen los tres tipos
de movimiento o flujo (ruido, flujo lento y flujo rápido), por contra se ve que la aproximación al modelo
propuesto obtenida no es la esperada, esto puede deberse a que existan varios efectos Roleaux superpuestos
unos a otros y definiendo solamente tres clases no sea suficiente para poder separarlos.
8.5. Conclusiones
A través de la metodología propuesta se ha conseguido separar la información de la imagen de potencia
Doppler, en información de flujo lento, de flujo lento y ruido, permitiendo de esta forma ajustar el histograma
de cada una de las zonas al modelo postulado.
Una vez se tiene modelada la información de flujo lento y flujo rápido se definirá la información de la imagen
se quiere caracterizar, por ejemplo la cantidad de células en movimiento, y cómo se debe hacer. En el siguiente
capítulo se va analizar qué información contenida en la imagen es relevante a la hora de definir los nuevos
estimadores de flujo, y se verá cómo se pueden obtener.
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Capítulo 9
Nuevos estimadores de flujo
9.1. Introducción
Hasta el momento se ha modelado el comportamiento del flujo sanguíneo, y se ha conseguido separar los
diferentes tipos de flujo en una zona vascularizada (flujo lento y flujo rápido). Una vez se tiene modelada y
separada la información de flujo, se van a buscar nuevos parámetros que permitan estimar el flujo sanguíneo.
Para poder obtener nuevos estimadores de flujo se van a definir diferentes descriptores de la información
contenida en la imagen.
A continuación se van a explicar los diferentes tipos de descriptores, justificando qué valor aporta cada uno
de ellos y se definirá cómo se pueden calcular. De esta forma quedarán definidos los nuevos estimadores de
flujo sanguíneo propuestos.
9.2. Descriptores
De la región vascularizada se quieren conocer principalmente dos cosas, la cantidad de células en movimiento
o flujo sanguíneo en la región de interés y la forma de la zona vascularizada, es decir, como es la estructura
de los vasos sanguíneos, a través de los cuales fluye la sangre.
Para conocer el número de células en movimiento en una región determinada o el comportamiento del flujo
sanguíneo, se va a analizar la cantidad de potencia dispersada por la sangre. Para los casos de estudio
clínico con los que se trabaja, es interesante estudiar la cantidad de potencia ya que muchos de los fetos con
restricción de crecimiento y anemia sufren un aumento de flujo sanguíneo en los órganos vitales, como los
riñones, pulmones o el cerebro. Este efecto en el cerebro se conoce como brain-sparing, e implica un aumento
del flujo sanguíneo tanto en los vasos principales como en los secundarios, ya que cuando los vasos sanguíneos
principales no pueden absorber todo el flujo este se desvía por los vasos secundarios.
Además de la cantidad de flujo en movimiento resulta útil conocer cuál es la estructura de los vasos sanguíneos
en la región de interés, ya que cuando los fetos sufren un aumento de flujo los vasos sanguíneos sufren una
vasodilatación (aumento del tamaño de los vasos sanguíneos principales). Por lo tanto, debido al aumento
de flujo se ha producido un aumento del tamaño de los vasos principales y secundarios, produciéndose un
aumento de las ramificaciones, con lo que resultaría interesante estudiar el grado de vasodilatación y el
aumento del número de ramificaciones.
Llegados a este punto se han definido tres tipos de descriptores. El primero nos proporcionará información
funcional, es decir, información relacionada con el número de células que producen dispersión (información de
flujo). El segundo nos proporcionará información estructural acerca de la forma de los vasos sanguíneos, y el
tercero nos proporcionará información del número de ramificaciones, es decir el número de vasos secundarios
que aparecen.
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9.3. Cálculo de los descriptores
En el apartado anterior se han expuesto los tres descriptores (potencia, número de vasos y estructura de los
vasos). A continuación se expondrá la forma de obtener cada uno de estos descriptores, o lo que es lo mismo,
los nuevos estimadores de flujo propuestos
9.3.1. Estimación de la cantidad de células en movimiento
La estimación de la cantidad de células en movimiento se realizará mediante dos formas distintas, la obtención
de la potencia de la imagen y el área. Ambas se van a basar en la información contenida en del histograma
de la imagen o en el histograma de la imagen aproximado al modelo, una vez se ha eliminado el ruido. En
ambos casos se va a estudiar por separado la cantidad de flujo rápido y lento, ya que cada una de ellas
contiene un tipo de información concreta. La señal de flujo lento contiene la información relacionada con la
perfusión sanguínea, mientras que la información de flujo rápido contiene la información de las células más
rápidas, afectadas por el efecto Roleaux.
Área
Con tal de modelar el flujo rápido y el flujo lento se va a calcular el área bajo la curva del histograma. En
la figura 9.1 se puede ver el histograma aproximado al modelo de flujo lento y de flujo rápido, obtenido a
partir de la técnica 2, en color rojo se representa la aproximación de flujo lento y en azul la de flujo rápido.
Figura 9.1: Histograma flujo lento y rápido aproximado
De forma que se puede obtener el área bajo la curva como:
Afujo lento =
255∑
i=0
Hflujo lento(i) (9.1)
Aflujo ra´pido =
255∑
i=0
Hflujo ra´pido(i) (9.2)
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Figura 9.2: Histograma sin aproximar
En aquellas técnicas que en las que se ha podido separar el flujo lento del flujo rápido sin necesidad de
recurrir a la aproximación también se obtendrán los parámetros descritos con los histogramas sin aproximar
(en la figura 9.2 se puede ver el histograma sin aproximar obtenido al aplicar la técnica 4), siguiendo las
mismas ecuaciones.
Potencia
Otra forma de modelar el flujo sanguíneo es a través de la potencia contenida en la imagen. La potencia se
va a obtener a través del histograma de la imagen.
En la figura 9.1 se puede ver el histograma de flujo lento y flujo rápido aproximado, de forma que la potencia
se puede obtener como:
Pfujo lento
255∑
i=0
xiHflujo lento (i) (9.3)
P fujo ra´pido =
255∑
i=0
xiHflujo ra´pido (i) (9.4)
Siendo xi el valor de potencia del píxel (rango de valores de 0 a 255).
Con tal de emular la medida del FMBV se van a obtener dos medidas más a través de la potencia, a
las cuales denominaremos potencia normalizada de flujo lento y rápido (Pflujo lento+ra´pido norm), y potencia
normalizada de flujo lento (Pfujo ra´pido norm). Se utilizará el umbral entre el flujo lento y rápido (Uflr definido
en el capítulo 8) para normalizar la potencia.
La primera de ellas se obtiene como:
Hflujo lento+ra´pido = Hflujo lento +Hflujo ra´pido (9.5)
Hflujo lento+ra´pido (Uflr) =
255∑
i=Uflr
H (i) (9.6)
Pflujo lento+ra´pido norm =
Uflr∑
i=0
(
xi
Uflr
)
Hflujo lento+ra´pido (i) (9.7)
y la segunda de las se obtiene de forma análoga como:
Hflujo lento (Uflr) =
255∑
i=Uflr
Hflujo lento (i) (9.8)
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Pflujo lento norm =
Uflr∑
i=0
(
xi
Uflr
)
Hflujo lento (i) (9.9)
Como se ha comentado estas últimas medidas pretenden simular los valores de potencia obtenidos por la
técnica estándar. El FMBV utiliza como punto de normalización el valor de potencia umbral entre la región de
vascularizada baja y la región de vascularidad elevada (capítulo 5). Si se compara el punto de normalización
obtenido por el FMBV con el umbral Uflr, este último es generalmente mucho más elevado. Por ello se
van a obtener unas nuevas medidas, siguiendo el procedimiento anterior pero utilizando como valor de
normalización Uflr/2, obteniendo de la misma forma: Pflujo lento+ra´pido norm (Uflr/2) y Pflujo lento norm (Uflr/2).
Al igual que en el apartado anterior, en aquellas técnicas que en las que se ha podido separar el flujo lento
del flujo rápido sin necesidad de recurrir a la aproximación también se obtendrán los parámetros descritos
con los histogramas sin aproximar (figura 9.2), siguiendo las mismas ecuaciones.
9.3.2. Estimación del grado de vasodilatación
Se puede estudiar el grado de vasodilatación a través de la forma de los vasos sanguíneos. Para ello se va a
obtener el contorno de los vasos.
El contorno de la imagen se obtendrá de la imagen de potencia Doppler binarizada de forma que se asignarán
a cero los valores menores que MLR (umbral de ruido) y a uno el resto de valores, e igual que en las técnicas
desarrolladas se realizará el gradiente morfológico. Los píxeles de la imagen obtenida toman valor 1 si
pertenecen al contorno y 0 en caso contrario.
En la figura 9.3 se puede ver la imagen de contorno (Icontorno) superpuesta a la imagen ecográfica de Potencia
Doppler en color negro.
Figura 9.3: Contorno de flujo
Para cuantificar el contorno, se sumarán todos los píxeles cuyo valor sea igual a uno (ecuación 9.10). De
forma que se obtendrá:
Cflujo =
∑
∇y
∑
∇x
Icontorno (x, y) (9.10)
Con la intención de conocer cuál es el ancho de la región de flujo rápido de los vasos sanguíneos también se
obtendrá el contorno de la región de flujo rápido de la misma forma que el de flujo lento. En la figura 9.4 se
puede ver un ejemplo del resultado obtenido, donde el contorno se ha superpuesto a la imagen ecográfica de
Potencia Doppler en color negro. La forma de calcular su valor será de forma análoga a la anterior (ecuación
9.11)
Cflujo ra´pido =
∑
∇y
∑
∇x
Icontorno ra´pido (x, y) (9.11)
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Figura 9.4: Contorno flujo rápido
9.3.3. Estimación del número de vasos
La estimación del número de vasos, o lo que es lo mismo, el número de ramificaciones en la región de interés,
se realizará mediante el estudio de la morfología de la imagen. Concretamente se realizará una esqueletización
de la imagen, que consiste en reducir una imagen a líneas sin cambiar la estructura esencial de la imagen,
obteniendo así el esqueleto.
Como en el cuantificador anterior, para obtener el esqueleto de la imagen se utilizará la imagen binarizada.
En la figura 9.5 se puede ver el esqueleto de una zona vascularizada en color negro superpuesto a la imagen
ecográfica Doppler.
Figura 9.5: Esqueleto de la región vascularizada
Para cuantificar el esqueleto lo que se hará es sumar todos los píxeles del esqueleto iguales a uno según la
ecuación 9.12.
Esqueleto =
∑
∇y
∑
∇x
Iesqueleto (x, y) (9.12)
9.4. Combinaciones de los estimadores
Con la intención de obtener la cantidad de sangre en movimiento en una región determinada, y emular así
al FMBV, se proponen diferentes combinaciones de los estimadores anteriores. A continuación se definirán
y presentarán seis posibles medidas, en las cuales para obtener la cantidad flujo en movimiento en la región
de interés se normalizará por el área de ésta (AROI).
El flujo en la región de interés total quedará definido por la suma de los flujos lento y rápido normalizados
por el área de la región. De forma que:
AflujoROI =
Aflujo lento +Aflujo ra´pido
AROI
(9.13)
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PflujoROI =
Pflujo lento + Pflujo ra´pido
AROI
(9.14)
En la sección anterior se han definido los estimadores de potencia normalizados, siguiendo la ecuación que
define el FMBV, de forma que se obtendrá:
Pflujo normROI(Uflr) =
Pflujo lento+ra´pido norm
AROI
(9.15)
Si se considera que la información relacionada con la perfusión sanguínea viene determinada mayoritariamente
por la información de flujo lento resulta interesante plantear la siguiente ecuación:
Pflujo lento normROI(Uflr) =
Pflujo lento norm
AROI
(9.16)
Siguiendo la misma lógica se obtendrá:
Pflujo normROI(Uflr/2) =
Pflujo lento+ra´pido norm (Uflr/2)
AROI
(9.17)
Pflujo lento normROI(Uflr/2) =
Pflujo lento (Uflr/2)
AROI
(9.18)
9.5. Conclusiones
En el capítulo se han definido los diferentes estimadores a partir de los cuales se quiere obtener la cantidad de
sangre en movimiento. Con estos estimadores se pretende cuantificar la cantidad de células en movimiento,
el grado de vasodilatación y la cantidad de vasos secundarios o ramificaciones.
En el siguiente capítulo se va a comparar el comportamiento de cada uno de ellos con el FMBV y la
concentración de glóbulos rojos en sangre, ya que estas células son los principales dispersores.
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Capítulo 10
Resultados
10.1. Introducción
En este capítulo se va a estudiar el comportamiento de los estimadores de flujo propuestos. Se analizará el
comportamiento de cada uno de los estimadores con respecto al FMBV, y la concentración de hematocrito
en sangre.
10.2. Comparación con el FMBV
El FMBV es el estándar actual para estimar la cantidad de sangre en movimiento en una región determinada.
Esta técnica presenta una correlación de Pearson elevada con la técnica estándar para obtener la perfusión
sanguínea, por lo que los nuevos estimadores de flujo deberán tener un comportamiento similar al del FMBV.
10.2.1. Comportamiento de los nuevos estimadores respecto al FMBV con pa-
rámetros estándar
Dentro de este grupo de análisis se analizará la zona frontal del cerebro de 45 fetos, 13 de ellos sin ninguna
enfermedad (Controles) y el resto de ellos son fetos pequeños para su edad gestacional (SGA). En la tabla
10.1 se pueden ver el número de imágenes estudiadas.
Número pacientes Número de imágenes
Controles 13 108
SGA 32 42
Total 45 160
Tabla 10.1: Grupo de análisis, controles y SGA
Para comparar el comportamiento de los estimadores de flujo propuestos se calculará la correlación de Pearson
con el FMBV (en las tablas siguientes se denominará a dicho valor Corr), que indica la relación estadística
entre dos poblaciones. En la ecuación 10.1 se puede ver como se obtiene el coeficiente de correlación entre
dos poblaciones.
rxy =
∑n
i=1 (xi − x¯) (yi − y¯)√∑n
i=1 (xi − x¯)2
√∑n
i=1 (yi − y¯)2
(10.1)
Cuando el coeficiente es cercano a cero se puede decir que no hay correlación, mientras que si se tiene una
correlación cercana a−1 o 1 existe una fuerte relación, positiva o negativa, entre las poblaciones. Para estudiar
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la significancia estadística de la correlación (Sig), se postulará la hipótesis de que no existe correlación. Esta
hipótesis es rechazada cuando el nivel de significancia es menor a 0.05 y, por lo tanto, se podrá decir que la
correlación es significativamente diferente de 0.
De todas las imágenes anteriores hay 7 en las cuales no se ha podido obtener valores de FMBV, por lo tanto
la correlación se obtendrá con 153 imágenes.
A continuación para cada una de las técnicas se van a mostrar las tablas de correlaciones. en cada una de
ellas se puede ver la correlación de cada uno de los estimadores definidos anteriormente, primero se presentan
los estimadores relacionados con el número de células en movimiento (Aflujo lento, Aflujo ra´pido, Pflujo lento,
Pflujo ra´pido, Pflujo lento norm, Pflujo lento+ra´pido norm, Pflujo lento norm2 y Pflujo lento+ra´pido norm2), en segun-
do lugar los estimadores del grado de vasodilatación y el número de ramificaciones (Cflujo, Cflujo ra´pido y
Esqueleto respectivamente) y por último, los estimadores de flujo total en la región de interés (Pflujo lento normROI(Uflr),
Pflujo normROI(Uflr), Pflujo lento normROI(Uflr/2) y Pfluj normROI(Uflr/2)).
Técnica 1
Tal y como se ha comentado en la descripción de la técnica, a la hora de realizar la aproximación del
histograma al modelo propuesto no se han conseguido buenas acotaciones y, por lo tanto, no se considerará
esta opción a la hora de estudiar el comportamiento de la técnica.
Corr Sig
Aflujo lento 0.71 0.00
Aflujo ra´pido 0.73 0.00
Pflujo lento 0.70 0.00
Pflujo ra´pido 0.79 0.00
Pflujo lento norm 0.73 0.00
Pflujo lento+ra´pido norm 0.77 0.00
Pflujo lento norm2 0.75 0.00
Pflujo lento+ra´pido norm2 0.77 0.00
Cflujo 0.64 0.00
Cflujo ra´pido 0.77 0.00
Esqueleto 0.65 0.00
AflujoROI 0.91 0.00
PflujoROI 0.85 0.00
Pflujo lento normROI (Uflr) 0.86 0.00
Pflujo normROI (Uflr) 0.91 0.00
Pflujo lento normROI (Uflr/2) 0.91 0.00
Pfluj normROI (Uflr/2) 0.92 0.00
Tabla 10.2: Correlación de los estimadores de flujo con el FMBV, técnica 1
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Técnica 2
Primera
aproximación
Segunda
aproximación
Corr Sig Corr Sig
Aflujo lento 0.71 0.00 0.72 0.00
Aflujo ra´pido 0.73 0.00 0.64 0.00
Pflujo lento 0.79 0.00 0.64 0.00
Pflujo ra´pido 0.73 0.00 0.69 0.00
Pflujo lento norm 0.70 0.00 0.68 0.00
Pflujo lento+ra´pido norm 0.75 0.00 0.72 0.00
Pflujo lento norm2 0.70 0.00 0.69 0.00
Pflujo lento+ra´pido norm2 0.75 0.00 0.71 0.00
Cflujo 0.65 0.00 0.65 0.00
Cflujo ra´pido 0.76 0.00 0.77 0.00
Esqueleto 0.77 0.00 0.77 0.00
AflujoROI 0.91 0.00 0.84 0.00
PflujoROI 0.89 0.00 0.84 0.00
Pflujo lento normROI (Uflr) 0.84 0.00 0.72 0.00
Pflujo normROI (Uflr) 0.91 0.00 0.85 0.00
Pflujo lento normROI (Uflr/2) 0.84 0.00 0.77 0.00
Pflujo normROI (Uflr/2) 0.91 0.00 0.84 0.00
Tabla 10.3: Correlación de los estimadores de flujo con el FMBV, técnica 2
Técnica 3
Primera
aproximación
Segunda
aproximación
Corr Sig Corr Sig
Aflujo lento 0.75 0.00 0.71 0.00
Aflujo ra´pido 0.63 0.00 0.51 0.00
Pflujo lento 0.81 0.00 0.74 0.00
Pflujo ra´pido 0.67 0.00 0.58 0.00
Pflujo lento norm 0.75 0.00 0.73 0.00
Pflujo lento+ra´pido norm 0.73 0.00 0.68 0.00
Pflujo lento norm2 0.75 0.00 0.72 0.00
Pflujo lento+ra´pido norm2 0.74 0.00 0.67 0.00
Cflujo 0.66 0.00 0.66 0.00
Cflujo ra´pido 0.75 0.00 0.75 0.00
Esqueleto 0.76 0.00 0.76 0.00
AflujoROI 0.90 0.00 0.78 0.00
PflujoROI 0.89 0.00 0.83 0.00
Pflujo lento normROI (Uflr) 0.88 0.00 0.80 0.00
Pflujo normROI (Uflr) 0.89 0.00 0.82 0.00
Pflujo lento normROI (Uflr/2) 0.88 0.00 0.81 0.00
Pflujo normROI (Uflr/2) 0.90 0.00 0.81 0.00
Tabla 10.4: Correlación de los estimadores de flujo con el FMBV, técnica 3
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Técnica 4
Sin
aproximación
Primera
aproximación
Segunda
aproximación
Corr Sig Corr Sig Corr Sig
Aflujo lento 0.73 0.00 0.79 0.00 0.72 0.00
Aflujo ra´pido 0.59 0.00 0.55 0.00 0.64 0.00
Pflujo lento 0.74 0.00 0.77 0.00 0.65 0.00
Pflujo ra´pido 0.58 0.00 0.63 0.00 0.68 0.00
Pflujo lento norm 0.78 0.00 0.78 0.00 0.68 0.00
Pflujo lento+ra´pido norm 0.75 0.00 0.72 0.00 0.73 0.00
Pflujo lento norm2 0.78 0.00 0.78 0.00 0.70 0.00
Pflujo lento+ra´pido norm2 0.77 0.00 0.73 0.00 0.72 0.00
Cflujo 0.65 0.00 0.65 0.00 0.65 0.00
Cflujo ra´pido 0.63 0.00 0.74 0.00 0.77 0.00
Esqueleto 0.76 0.00 0.76 0.00 0.76 0.00
AflujoROI 0.93 0.00 0.90 0.00 0.84 0.00
PflujoROI 0.85 0.00 0.89 0.00 0.84 0.00
Pflujo lento normROI (Uflr) 0.93 0.00 0.90 0.00 0.72 0.00
Pflujo normROI (Uflr) 0.88 0.00 0.87 0.00 0.86 0.00
Pflujo lento normROI (Uflr/2) 0.94 0.00 0.90 0.00 0.77 0.00
Pflujo normROI (Uflr/2) 0.91 0.00 0.88 0.00 0.85 0.00
Tabla 10.5: Correlación de los estimadores de flujo con el FMBV, técnica 4
Conclusiones
Estudiando las tablas anteriores se puede concluir que:
Mediante los estimadores de flujo propuestos se ha conseguido emular al FMBV. Tres parámetros de
la técnica 4 (AflujoROI , Pflujo lento normROI(Uflr) y Pflujo lento normROI(Uflr/2)) presentan una corre-
lación significativa con el FMBV (r = 0,93, r = 0,93 y r = 0,94), que indican que dichos parámetros
tienen un comportamiento similar al de la técnica estándar.
Con las nuevas herramientas se ha podido obtener la estimación de flujo sanguíneo en movimiento
en todas las imágenes, mientras que con la técnica estándar en 7 de las imágenes no ha sido posible
estimar la cantidad de flujo en movimiento en la región de interés.
Los estimadores obtenidos sin utilizar la aproximación del histograma por el modelo propuesto presen-
tan mayor correlación con el FMBV que los estimadores obtenidos a partir de la primera y segunda
aproximación.
Por lo que se refiere a los estimadores estructurales, contorno y esqueleto, a pesar de no contener
información de flujo muestran una tendencia similar a la del FMBV.
Los estimadores que presentan mayor correlación con el FMBV son aquellos que buscan el flujo san-
guíneo total en la región de interés. Estos estimadores dependen del área de dicha región (AROI), y
por lo tanto de la delineación humana.
10.2.2. Comportamiento de los nuevos estimadores respecto al FMBV obtenido
con diferentes parámetros
Con tal de estudiar la flexibilidad de los nuevos estimadores propuestos respecto a la variación de los diferentes
parámetros de adquisición se va utilizar el coeficiente de determinación R2, coeficiente que determina como
una línea de regresión aproxima a los datos reales. El valor de R2 varía entre 0 y 1, siendo igual a uno cuando
la variabilidad de la medida se puede explicar mediante la regresión lineal, y 0 en caso contrario. Además de
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la obtención de dicho parámetro también se va a obtener la correlación de cada uno de los estimadores con
el FMBV obtenido con los parámetros estándar.
Las imágenes para este estudio se han adquirido con el ecógrafo de General Electrics, cuyos parámetros de
adquisición estándar son PRF=600Hz y ganancia G=0 dB. Se va a hacer es adquirir nuevas imágenes de
fetos variando el valor del PRF o la ganancia. Como grupo de análisis de dispone de 10 pacientes, a los
cuales se les ha adquirido 3 imágenes a cada uno ellos con los parámetros estándar, para cada uno de ellos
se ha obtenido una imagen con PRF=300Hz y otra con PRF=900Hz, además para 8 de los pacientes se han
adquirido 4 imágenes variando la ganancia entre G=-0.6 dB, G=0.6 dB, G=-0.4 dB, G=0.4 dB, G=-0.2 dB
y G=0.2 dB.
Primeo se analizará el comportamiento del FMBV cuando se varían los parámetros. En la siguiente tabla
se puede ver el valor del coeficienteR2, y el valor cuadrático medio de la correlación entre la estimación de
FMBV con parámetros estándar y la estimación obtenida después de variar dichos parámetros ( tabla10.6).
R2 rRMS
(FMBV esta´ndar ,FMBV para´metros variados)
Variación del PRF (0.3 - 0.9 KHz) 0.92 0.56
Variación de la Ganancia (-0.6 - 0.6 dB) 0.93 0.35
Tabla 10.6: Comportamiento del FMBV con la variación de parámetros
A continuación se presentará el valor del coeficiente R2 y el valor cuadrático medio de la correlación entre
resultado obtenido con los diferentes estimadores variando los parámetros de adquisición y FMBV estándar
(en las tablas siguientes este parámetro se denominará rRMS ).
Técnica 1
Sin
aproximación
R2 rRMS
Aflujo lento 0.93 0.65
Aflujo ra´pido 0.92 0.36
Pflujo lento 0.90 0.28
Pflujo ra´pido 0.93 0.41
Pflujo lento norm 0.92 0.38
Pflujo lento+ra´pido norm 0.94 0.23
Pflujo lento norm2 0.95 0.63
Pflujo lento+ra´pido norm2 0.95 0.50
Cflujo 0.96 0.63
Cflujo ra´pido 0.96 0.22
Esqueleto 0.93 0.71
AflujoROI 0.94 0.41
PflujoROI 0.91 0.25
Pflujo lento normROI (Uflr) 0.92 0.29
Pflujo normROI (Uflr) 0.94 0.31
Pflujo lento normROI (Uflr/2) 0.95 0.47
Pflujo normROI (Uflr/2) 0.95 0.34
Tabla 10.7: Coeficiente R2y rRMS de los estimadores obtenidos mediante la técnica 1 con diferente ganancia
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Sin
aproximación
R2 rRMS
Aflujo lento 0.94 0.23
Aflujo ra´pido 0.94 0.41
Pflujo lento 0.92 0.39
Pflujo ra´pido 0.94 0.28
Pflujo lento norm 0.92 0.40
Pflujo lento+ra´pido norm 0.93 0.56
Pflujo lento norm2 0.93 0.32
Pflujo lento+ra´pido norm2 0.93 0.36
Cflujo 0.95 0.30
Cflujo ra´pido 0.95 0.40
Esqueleto 0.93 0.32
AflujoROI 0.92 0.38
PflujoROI 0.90 0.44
Pflujo lento normROI (Uflr) 0.92 0.49
Pflujo normROI (Uflr) 0.92 0.46
Pflujo lento normROI (Uflr/2) 0.93 0.40
Pflujo normROI (Uflr/2) 0.92 0.44
Tabla 10.8: Coeficiente R2y rRMS de los estimadores obtenidos mediante la técnica 1 con diferente PRF
Técnica 2
Primera
aproximación
Segunda
aproximación
R2 rRMS R
2 rRMS
Aflujo lento 0.93 0.67 0.92 0.51
Aflujo ra´pido 0.91 0.40 0.85 0.46
Pflujo lento 0.82 0.17 0.65 0.25
Pflujo ra´pido 0.90 0.30 0.85 0.31
Pflujo lento norm 0.93 0.69 0.66 0.25
Pflujo lento+ra´pido norm 0.94 0.50 0.82 0.28
Pflujo lento norm2 0.93 0.69 0.70 0.27
Pflujo lento+ra´pido norm2 0.95 0.51 0.82 0.29
Cflujo 0.94 0.69 0.94 0.69
Cflujo ra´pido 0.96 0.45 0.94 0.61
Esqueleto 0.90 0.59 0.90 0.59
AflujoROI 0.91 0.24 0.89 0.25
PflujoROI 0.94 0.38 0.91 0.32
Pflujo lento normROI (Uflr) 0.93 0.55 0.78 0.14
Pflujo normROI (Uflr) 0.94 0.36 0.91 0.30
Pflujo lento normROI (Uflr/2) 0.93 0.54 0.83 0.15
Pflujo normROI (Uflr/2) 0.95 0.37 0.91 0.31
Tabla 10.9: Coeficiente R2y rRMS de los estimadores obtenidos mediante la técnica 2 con diferente ganancia
Desarrollo de nuevos estimadores de perfusión sanguínea basados en PDU 91
Primera
aproximación
Segunda
aproximación
R2 rRMS R
2 rRMS
Aflujo lento 0.94 0.62 0.92 0.52
Aflujo ra´pido 0.90 0.41 0.90 0.54
Pflujo lento 0.92 0.81 0.85 0.50
Pflujo ra´pido 0.88 0.64 0.88 0.71
Pflujo lento norm 0.92 0.81 0.86 0.51
Pflujo lento+ra´pido norm 0.93 0.86 0.92 0.58
Pflujo lento norm2 0.92 0.82 0.88 0.51
Pflujo lento+ra´pido norm2 0.92 0.86 0.91 0.57
Cflujo 0.94 0.33 0.94 0.28
Cflujo ra´pido 0.92 0.43 0.93 0.41
Esqueleto 0.92 0.15 0.91 0.15
AflujoROI 0.94 0.69 0.91 0.70
PflujoROI 0.90 0.50 0.92 0.60
Pflujo lento normROI (Uflr) 0.91 0.51 0.86 0.54
Pflujo normROI (Uflr) 0.91 0.48 0.90 0.62
Pflujo lento normROI (Uflr/2) 0.93 0.52 0.87 0.56
Pflujo normROI (Uflr/2) 0.92 0.50 0.90 0.61
Tabla 10.10: Coeficiente R2y rRMS de los estimadores obtenidos mediante la técnica 2 con diferente PRF
Técnica 3
Primera
aproximación
Segunda
aproximación
R2 rRMS R
2 rRMS
Aflujo lento 0.92 0.62 0.94 0.43
Aflujo ra´pido 0.87 0.39 0.58 0.62
Pflujo lento 0.81 0.12 0.71 0.23
Pflujo ra´pido 0.88 0.33 0.86 0.32
Pflujo lento norm 0.93 0.65 0.72 0.22
Pflujo lento+ra´pido norm 0.93 0.53 0.79 0.25
Pflujo lento norm2 0.93 0.64 0.74 0.20
Pflujo lento+ra´pido norm2 0.94 0.54 0.79 0.23
Cflujo 0.93 0.68 0.92 0.68
Cflujo ra´pido 0.95 0.56 0.93 0.66
Esqueleto 0.89 0.66 0.88 0.66
AflujoROI 0.91 0.23 0.44 0.21
PflujoROI 0.94 0.38 0.93 0.39
Pflujo lento normROI (Uflr) 0.93 0.47 0.84 0.13
Pflujo normROI (Uflr) 0.93 0.36 0.93 0.36
Pflujo lento normROI (Uflr/2) 0.93 0.47 0.88 0.21
Pflujo normROI (Uflr/2) 0.94 0.36 0.94 0.39
Tabla 10.11: Coeficiente R2y rRMS de los estimadores obtenidos mediante la técnica 2 con diferente ganancia
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Primera
aproximación
Segunda
aproximación
R2 rRMS R
2 rRMS
Aflujo lento 0.90 0.57 0.91 0.56
Aflujo ra´pido 0.76 0.51 0.89 0.50
Pflujo lento 0.81 0.67 0.84 0.42
Pflujo ra´pido 0.77 0.61 0.89 0.73
Pflujo lento norm 0.90 0.55 0.87 0.56
Pflujo lento+ra´pido norm 0.84 0.56 0.91 0.56
Pflujo lento norm2 0.90 0.56 0.88 0.59
Pflujo lento+ra´pido norm2 0.86 0.58 0.91 0.58
Cflujo 0.88 0.46 0.94 0.33
Cflujo ra´pido 0.86 0.52 0.93 0.46
Esqueleto 0.83 0.39 0.93 0.19
AflujoROI 0.86 0.62 0.91 0.72
PflujoROI 0.86 0.50 0.91 0.61
Pflujo lento normROI (Uflr) 0.91 0.46 0.87 0.51
Pflujo normROI (Uflr) 0.84 0.49 0.91 0.60
Pflujo lento normROI (Uflr/2) 0.91 0.46 0.88 0.56
Pflujo normROI (Uflr/2) 0.86 0.50 0.90 0.62
Tabla 10.12: Coeficiente R2y rRMS de los estimadores obtenidos mediante la técnica 2 con diferente PRF
Técnica 4
Sin
aproximación
Primera
aproximación
Segunda
aproximación
R2 rRMS R
2 rRMS R
2 rRMS
Aflujo lento 0.94 0.66 0.91 0.65 0.92 0.52
Aflujo ra´pido 0.86 0.21 0.88 0.37 0.90 0.46
Pflujo lento 0.93 0.28 0.87 0.20 0.85 0.24
Pflujo ra´pido 0.93 0.19 0.88 0.27 0.89 0.31
Pflujo lento norm 0.89 0.39 0.87 0.20 0.85 0.24
Pflujo lento+ra´pido norm 0.90 0.43 0.90 0.22 0.93 0.28
Pflujo lento norm2 0.94 0.36 0.87 0.20 0.88 0.26
Pflujo lento+ra´pido norm2 0.93 0.48 0.90 0.22 0.93 0.28
Cflujo 0.94 0.69 0.94 0.69 0.94 0.69
Cflujo ra´pido 0.89 0.18 0.92 0.43 0.93 0.60
Esqueleto 0.92 0.59 0.92 0.59 0.92 0.59
AflujoROI 0.92 0.24 0.91 0.24 0.89 0.25
PflujoROI 0.95 0.40 0.94 0.37 0.91 0.37
Pflujo lento normROI (Uflr) 0.92 0.23 0.92 0.50 0.79 0.50
Pflujo normROI (Uflr) 0.95 0.30 0.93 0.34 0.91 0.34
Pflujo lento normROI (Uflr/2) 0.94 0.26 0.92 0.50 0.84 0.50
Pflujo normROI (Uflr/2) 0.95 0.35 0.94 0.37 0.92 0.37
Tabla 10.13: Coeficiente R2y rRMS de los estimadores obtenidos mediante la técnica 4 con diferente ganancia
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Sin
aproximación
Primera
aproximación
Segunda
aproximación
R2 rRMS R
2 rRMS R
2 rRMS
Aflujo lento 0.94 0.35 0.91 0.45 0.92 0.60
Aflujo ra´pido 0.86 0.44 0.88 0.46 0.90 0.45
Pflujo lento 0.93 0.51 0.87 0.57 0.85 0.58
Pflujo ra´pido 0.89 0.55 0.88 0.61 0.89 0.67
Pflujo lento norm 0.90 0.32 0.87 0.57 0.85 0.60
Pflujo lento+ra´pido norm 0.94 0.47 0.90 0.69 0.93 0.69
Pflujo lento norm2 0.93 0.51 0.87 0.57 0.88 0.63
Pflujo lento+ra´pido norm2 0.94 0.45 0.90 0.67 0.93 0.69
Cflujo 0.94 0.37 0.94 0.32 0.94 0.28
Cflujo ra´pido 0.89 0.52 0.92 0.47 0.93 0.39
Esqueleto 0.92 0.24 0.92 0.16 0.92 0.15
AflujoROI 0.92 0.53 0.92 0.44 0.92 0.60
PflujoROI 0.93 0.28 0.93 0.36 0.91 0.38
Pflujo lento normROI (Uflr) 0.93 0.51 0.91 0.41 0.85 0.41
Pflujo normROI (Uflr) 0.95 0.36 0.93 0.34 0.92 0.39
Pflujo lento normROI (Uflr/2) 0.93 0.46 0.91 0.40 0.87 0.44
Pflujo normROI (Uflr/2) 0.95 0.32 0.93 0.34 0.92 0.40
Tabla 10.14: Coeficiente R2y rRMS de los estimadores obtenidos mediante la técnica 4 con diferente PRF
Conclusiones
Los resultados anteriores indican que la mayoría de los estimadores propuestos siguen una tendencia similar
a la del FMBV. Al variar los parámetros de adquisición, en prácticamente todos los casos, las variaciones
producidas en las medidas se puede considerar que se ajustan a una recta de regresión lineal, lo que con-
cuerda con la variación lineal de dichos parámetros. Sin embargo, la correlación con el FMBV adquirido con
parámetros estándar sigue siendo baja.
Los resultados presentados son orientativos, de forma que para analizar más profundamente el comporta-
miento de los estimadores con la variación de los parámetros se ha de ampliar el grupo de análisis.
10.3. Comparación con el Hematocrito
Los glóbulos rojos son el tipo de células más numeroso en la sangre, por lo que la potencia reflejada por
la sangre principalmente se debe a estas células, por lo que resulta interesante estudiar como se comportan
los estimadores de flujo con respecto al volumen total de células rojas en sangre o, lo que es lo mismo, al
hematocrito.
Para analizar dicho comportamiento se van a estudiar dos grupos distintos. Por una parte se estudiarán fetos
con anemia, enfermedad que provoca alteraciones en el nivel de glóbulos rojos en sangre, y por otra parte se
realizará un modelo animal, donde se estudiará el flujo en el riñon de un conejo en condiciones patológicas
normales.
10.3.1. Fetos con anemia
Los fetos con anemia sufren una disminución en la concentración de glóbulos rojos en sangre respecto a
los fetos normales, con tal de compensar esta disminución se les realizan transfusiones sanguíneas, únicas
para cada feto. Se analizarán cinco fetos distintos con anemia. En la tabla 10.15 se puede ver el número de
imágenes estudiadas.
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Hematocrito (%) Nº de imágenes
Feto 1 36 3
Feto 2 13 3
Feto 3 12 3
48 3
22 3
49 3
Feto 4 30 2
46 3
Feto 5 24,8 3
Tabla 10.15: Grupo de análisis, fetos con anemia
Para estudiar el comportamiento de los estimadores en el caso de la anemia se calculará la correlación de
Pearson entre FMBV y el hematrocrito, y los nuevos estimadores y el hematocrito. El FMBV presenta una
correlación con el hematocrito Corr=-0.53 y una significancia Sig=0.01.
A continuación para cada una de las técnicas se analizará la correlación de los estimadores obtenidos con el
hematocrito.
Técnica 1
Corr Sig
Aflujo lento -0.21 0.01
Aflujo ra´pido -0.44 0.03
Pflujo lento -0.41 0.04
Pflujo ra´pido -0.27 0.18
Pflujo lento norm -0.40 0.04
Pflujo lento+ra´pido norm -0.37 0.06
Pflujo lento norm2 -0.25 0.21
Pflujo lento+ra´pido norm2 -0.35 0.08
Cflujo 0.04 0.83
Cflujo ra´pido -0.39 0.05
Esqueleto -0.07 0.75
AflujoROI -0.51 0.01
PflujoROI -0.53 0.01
Pflujo lento normROI (Uflr) -0.57 0.00
Pflujo normROI (Uflr) -0.56 0.00
Pflujo lento normROI (Uflr/2) -0.55 0.00
Pfluj normROI (Uflr/2) -0.47 0.02
Tabla 10.16: Fetos con anemia. Correlación de los estimadores obtenidos, utilizando la técnica 1, con el
hematocrito
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Técnica 2
Primera
aproximación
Segunda
aproximación
Corr Sig Corr Sig
Aflujo lento -0.27 0.18 -0.41 0.06
Aflujo ra´pido -0.35 0.08 -0.28 0.04
Pflujo lento -0.40 0.05 -0.48 0.17
Pflujo ra´pido -0.37 0.06 -0.32 0.01
Pflujo lento norm -0.40 0.05 -0.48 0.12
Pflujo lento+ra´pido norm -0.43 0.03 -0.44 0.01
Pflujo lento norm2 -0.40 0.05 -0.44 0.02
Pflujo lento+ra´pido norm2 -0.43 0.00 -0.37 0.00
Cflujo 0.02 0.92 0.02 0.92
Cflujo ra´pido -0.22 0.29 -0.30 0.13
Esqueleto -0.15 0.45 -0.15 0.45
AflujoROI -0.50 0.00 -0.55 0.00
PflujoROI -0.54 0.00 -0.55 0.00
Pflujo lento normROI (Uflr) -0.48 0.01 -0.58 0.00
Pflujo normROI (Uflr) -0.50 0.00 -0.55 0.00
Pflujo lento normROI (Uflr/2) -0.48 0.01 -0.58 0.00
Pflujo normROI (Uflr/2) -0.50 0.00 -0.55 0.00
Tabla 10.17: Fetos con anemia. Correlación de los estimadores obtenidos, utilizando la técnica 2, con el
hematocrito
Técnica 3
Primera
aproximación
Segunda
aproximación
Corr Sig Corr Sig
Aflujo lento -0.34 0.09 -0.36 0.06
Aflujo ra´pido -0.24 0.25 -0.28 0.17
Pflujo lento -0.42 0.03 -0.44 0.02
Pflujo ra´pido -0.25 0.21 -0.25 0.19
Pflujo lento norm -0.43 0.02 -0.43 0.03
Pflujo lento+ra´pido norm -0.43 0.03 -0.40 0.04
Pflujo lento norm2 -0.42 0.03 -0.40 0.04
Pflujo lento+ra´pido norm2 -0.43 0.00 -0.36 0.00
Cflujo 0.01 0.65 -0.09 0.65
Cflujo ra´pido -0.33 0.01 -0.37 0.06
Esqueleto -0.23 0.26 -0.23 0.26
AflujoROI -0.51 0.00 -0.55 0.00
PflujoROI -0.54 0.00 -0.55 0.00
Pflujo lento normROI (Uflr) -0.53 0.01 -0.58 0.00
Pflujo normROI (Uflr) -0.52 0.00 -0.55 0.00
Pflujo lento normROI (Uflr/2) -0.53 0.01 -0.58 0.00
Pflujo normROI (Uflr/2) -0.53 0.00 -0.55 0.00
Tabla 10.18: Fetos con anemia. Correlación de los estimadores obtenidos, utilizando la técnica 3, con el
hematocrito
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Técnica 4
Sin
aproximación
Primera
aproximación
Segunda
aproximación
Corr Sig Corr Sig Corr Sig
Aflujo lento -0.36 0.00 -0.44 0.02 -0.42 0.03
Aflujo ra´pido -0.05 0.00 0.19 0.36 -0.30 0.14
Pflujo lento -0.45 0.00 -0.57 0.02 -0.48 0.01
Pflujo ra´pido -0.06 0.00 -0.07 0.73 -0.33 0.10
Pflujo lento norm -0.45 0.00 -0.57 0.00 -0.48 0.01
Pflujo lento+ra´pido norm -0.39 0.00 -0.51 0.00 -0.45 0.02
Pflujo lento norm2 -0.45 0.00 -0.57 0.00 -0.45 0.02
Pflujo lento+ra´pido norm2 -0.40 0.00 -0.53 0.00 -0.39 0.00
Cflujo -0.01 0.00 -0.01 0.98 -0.01 0.97
Cflujo ra´pido -0.01 0.00 -0.18 0.39 -0.30 0.13
Esqueleto -0.15 0.00 -0.15 0.47 -0.14 0.47
AflujoROI -0.51 0.01 -0.48 0.01 -0.56 0.00
PflujoROI -0.54 0.01 -0.54 0.00 -0.55 0.00
Pflujo lento normROI (Uflr) -0.57 0.00 -0.59 0.00 -0.59 0.00
Pflujo normROI (Uflr) -0.51 0.01 -0.41 0.04 -0.56 0.00
Pflujo lento normROI (Uflr/2) -0.57 0.00 -0.59 0.00 -0.59 0.00
Pflujo normROI (Uflr/2) -0.53 0.01 -0.45 0.02 -0.57 0.00
Tabla 10.19: Fetos con anemia. Correlación de los estimadores obtenidos, utilizando la técnica 4, con el
hematocrito
Conclusiones
Del análisis de las tablas anteriores se puede extraer que el comportamiento tanto del FMBV como de los
nuevos estimadores propuestos es contrario a la concentración de glóbulos rojos en sangre en el caso de la
anemia, es decir, cuanto menor es el porcentaje de hematocrito en sangre mayor es la potencia dispersada.
Este efecto puede parecer contradictorio, ya que como se ha expuesto en capítulos anteriores la potencia
de la imagen está relacionada con la cantidad de células que se mueven a una determinada velocidad. Pero
en realidad no es así, ya que para compensar la baja concentración de glóbulos rojos en sangre está circula
a una velocidad mucho mayor, con lo que el aumento de potencia viene provocado por el aumento de la
velocidad. Así que los resultados obtenidos por los estimadores son coherentes con el comportamiento físico
de la sangre.
10.3.2. Modelo animal
El comportamiento de los nuevos estimadores respecto al hematocrito en condiciones patológicas normales
se va a realizar mediante un modelo animal. Para ello se analizará el flujo sanguíneo en el riñón de un conejo,
al cual se le han inducido diferentes concentraciones de glóbulos rojos en sangre. Se han obtenido diversos
vídeos de cada uno de los estados. (Tabla 10.20). Cada uno de los vídeos contiene 150 imágenes.
Hematocrito (%) 21 30 28 26 16 20.5 19.5 18
Nº vídeos 5 8 7 6 8 8 7 6
Tabla 10.20: Grupo de análisis, modelo animal
El FMBV presenta una correlación con el hematocrito Corr=0.54 y en media se han podido calcular el
FMBV en 145 imágenes.
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Técnica 1
Corr Sig
Aflujo lento 0.35 0.01
Aflujo ra´pido 0.49 0.00
Pflujo lento 0.49 0.00
Pflujo ra´pido 0.45 0.00
Pflujo lento norm 0.47 0.00
Pflujo lento+ra´pido norm 0.47 0.00
Pflujo lento norm2 0.40 0.00
Pflujo lento+ra´pido norm2 0.46 0.00
Cflujo 0.38 0.00
Cflujo ra´pido 0.57 0.00
Esqueleto 0.26 0.05
AflujoROI 0.55 0.00
PflujoROI 0.60 0.00
Pflujo lento normROI (Uflr) 0.60 0.02
Pflujo normROI (Uflr) 0.62 0.02
Pflujo lento normROI (Uflr/2) 0.55 0.05
Pfluj normROI (Uflr/2) 0.60 0.02
Tabla 10.21: Modelo animal. Correlación de los estimadores obtenidos utilizando la técnica 1 con el hema-
tocrito
Técnica 2
Primera
aproximación
Segunda
aproximación
Corr Sig Corr Sig
Aflujo lento 0.41 0.00 0.44 0.00
Aflujo ra´pido 0.46 0.00 0.39 0.00
Pflujo lento 0.48 0.00 0.52 0.00
Pflujo ra´pido 0.47 0.00 0.41 0.00
Pflujo lento norm 0.40 0.00 0.45 0.00
Pflujo lento+ra´pido norm 0.44 0.00 0.42 0.00
Pflujo lento norm2 0.40 0.00 0.45 0.00
Pflujo lento+ra´pido norm2 0.45 0.00 0.43 0.00
Cflujo 0.40 0.00 0.45 0.00
Cflujo ra´pido 0.31 0.00 0.30 0.00
Esqueleto 0.33 0.00 0.32 0.00
AflujoROI 0.57 0.00 0.55 0.00
PflujoROI 0.60 0.00 0.59 0.00
Pflujo lento normROI (Uflr) 0.53 0.00 0.56 0.00
Pflujo normROI (Uflr) 0.57 0.00 0.55 0.00
Pflujo lento normROI (Uflr/2) 0.53 0.00 0.57 0.00
Pflujo normROI (Uflr/2) 0.58 0.00 0.56 0.00
Tabla 10.22: Fetos con anemia. Correlación de los estimadores obtenidos, utilizando la técnica 2, con el
hematocrito
Técnica 3
Las aproximaciones del histograma de la imagen al modelo propuesto a partir de la segunda aproximación
no han sido satisfactorias, por lo tanto no se considerará correcto analizar los resultados. Esto se debe a que
la influencia del movimiento de los tejidos es mayor en estas imágenes.
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Primera
aproximación
Corr Sig
Aflujo lento 0.31 0.00
Aflujo ra´pido 0.42 0.00
Pflujo lento 0.41 0.00
Pflujo ra´pido 0.43 0.00
Pflujo lento norm 0.31 0.00
Pflujo lento+ra´pido norm 0.38 0.00
Pflujo lento norm2 0.31 0.00
Pflujo lento+ra´pido norm2 0.38 0.00
Cflujo 0.38 0.00
Cflujo ra´pido 0.18 0.17
Esqueleto 0.23 0.09
AflujoROI 0.48 0.00
PflujoROI 0.54 0.00
Pflujo lento normROI (Uflr) 0.42 0.00
Pflujo normROI (Uflr) 0.49 0.00
Pflujo lento normROI (Uflr/2) 0.42 0.00
Pflujo normROI (Uflr/2) 0.49 0.00
Tabla 10.23: Modelo animal. Correlación de los estimadores obtenidos utilizando la técnica 3 con el hema-
tocrito
Técnica 4
Sin
aproximación
Primera
aproximación
Segunda
aproximación
Corr Sig Corr Sig Corr Sig
Aflujo lento 0.44 0.00 0.50 0.00 0.40 0.00
Aflujo ra´pido 0.44 0.00 0.26 0.00 0.40 0.00
Pflujo lento 0.49 0.00 0.57 0.00 0.50 0.00
Pflujo ra´pido 0.43 0.00 0.31 0.00 0.42 0.00
Pflujo lento norm 0.52 0.00 0.50 0.00 0.51 0.00
Pflujo lento+ra´pido norm 0.51 0.00 0.42 0.00 0.49 0.00
Pflujo lento norm2 0.49 0.00 0.50 0.00 0.51 0.00
Pflujo lento+ra´pido norm2 0.49 0.00 0.43 0.00 0.49 0.00
Cflujo 0.32 0.02 0.35 0.00 0.43 0.00
Cflujo ra´pido 0.43 0.00 0.31 0.00 0.32 0.00
Esqueleto 0.35 0.00 0.35 0.00 0.34 0.00
AflujoROI 0.59 0.00 0.57 0.00 0.52 0.00
PflujoROI 0.61 0.00 0.60 0.00 0.58 0.00
Pflujo lento normROI (Uflr) 0.65 0.00 0.62 0.00 0.52 0.00
Pflujo normROI (Uflr) 0.63 0.00 0.54 0.00 0.53 0.00
Pflujo lento normROI (Uflr/2) 0.62 0.00 0.62 0.00 0.52 0.00
Pflujo normROI (Uflr/2) 0.62 0.00 0.56 0.00 0.53 0.00
Tabla 10.24: Modelo animal. Correlación de los estimadores obtenidos utilizando la técnica 4 con el hema-
tocrito
Conclusiones
Analizando las tablas anteriores se puede concluir que los estimadores propuestos para calcular la cantidad
de flujo total en la región de interés presentan una correlación mayor que el FMBV con el hematocrito.
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Este resultado, aunque solamente sea indicativo, es muy alentador ya que quiere decir que con los nuevos
estimadores propuestos se obtendría una mejor estimación de la perfusión sanguínea.
Por otra parte se puede ver que los estimadores relacionados con la estructura de los vasos sanguíneos no
correlan con el hematocrito, hecho que era de esperar, ya que dichos estimadores no aportan información
sobre el número de células en movimiento. Pero no por esto dejan de ser útiles, ya que estos estimadores
pueden ser utilizados como indicadores del grado de severidad de la enfermedad en el feto.
10.4. Conclusiones
A pesar de que los grupos de análisis son reducidos, y por lo tanto los resultados presentados son orientativos,
se puede decir que se han conseguido que los estimadores propuestos para el cálculo del flujo total en la
región de interés sigan el comportamiento del FMBV y que a su vez presenten una mayor correlación con el
hematocrito. Esto indica que los estimadores de flujo propuestos proporcionaran una mejor estimación de la
perfusión sanguínea.
En dos de los grupos de análisis, variación de parámetros de adquisición y estudio de la anemia, los resultados
obtenidos no son concluyentes. Para poder extraer un resultado concluyente se debería ampliar el número
de casos de estudio.
No todos los estimadores propuestos presentan una correlación elevada con el FMBV y con el hematocrito,
pero no por esto se deben olvidar ya que estos podrían aportar información adicional a la que aportan los
estimadores de flujo total en la región de interés, como por ejemplo conocer si el cerebro de un feto esta poco
o muy vasodilatado aporta información del grado de afectación.
A pesar de que los estimadores propuestos tienen un buen comportamiento uno de los grandes inconvenientes
es que no se ha conseguido desvincular la región de interés de la medida, y por lo tanto se sigue dependiendo
de la delineación manual realizada por médicos expertos.
100 Desarrollo de nuevos estimadores de perfusión sanguínea basados en PDU
Desarrollo de nuevos estimadores de perfusión sanguínea basados en PDU 101
Capítulo 11
Conclusiones y trabajo futuro
El objetivo principal de este proyecto era crear un nuevo método que permitiera obtener nuevos estimadores
de flujo sanguíneo a través de imágenes ecográficas de Potencia Doppler, de forma que se pudiera estimar la
perfusión sanguínea ayudando así al diagnóstico de enfermedades prenatales.
A pesar de que se ha conseguido una herramienta que es capaz de emular la técnica estándar, este proyecto es
sólo el principio. Ha servido para corroborar que en las imágenes de potencia Doppler hay mucha información
útil y que correctamente interpretada puede ayudar a la hora de determinar el estado del feto.
Las técnicas desarrolladas son sólo el punto de partida para el desarrollo de nuevas técnicas, que mejoren
las actuales, abriendo las puertas a nuevas vías de investigación en la búsqueda de nuevas herramientas que
colaboren en la detección de enfermedades fetales.
11.1. Conclusiones
Aunque los grupos de análisis con los que se ha trabajado son reducidos, y por lo tanto los resultados son
orientativos, sirven para corroborar la premisa de que de las imágenes ecográficas de potencia Doppler se
pueden extraer diversos estimadores de flujo, e intuir el comportamiento de cada uno de ellos.
En el proyecto se han estudiado los principipos físicos del comportamiento de la sangre y el comportamiento
de la actual técnica estándar para estimar el flujo sanguíneo (FMBV). Se ha definido un modelo para
una región o zona vascularizada con la información anterior. Con el objetivo de adquirir la información
contenida en una imagen ecográfica Doppler se han desarrollado diferentes técnicas de procesado de imagen,
que han permitido modelar la región vascularizada de cada imagen al modelo teórico postulado. A partir
de la información extraída de la imagen se han definido los diferentes estimadores de flujo sanguíneo, que
permiten estimar la cantidad de células en movimiento, el grado de vasodilatación que sufren los fetos y si
se ha producido una redistribución del flujo sanguíneo, aumentando el número de vasos secundarios.
De todos los estimadores propuestos, los que presentan un mejor comportamiento con respecto a la técnica
estándar (FMBV), como era de esperar, son aquellos que emulan a dicha técnica, estimando la cantidad total
de flujo en movimiento en la región de interés. Pero esto no quiere decir que los demás no sean útiles o no
puedan proporcionar información adicional que ayude en el diagnóstico de patologías fetales.
Por otra parte, si se analiza el comportamiento de los estimadores respecto al hematocrito, los estimadores
que presentan una mayor correlación son aquellos relacionados con la cantidad de células en movimiento,
estos presentan una mayor correlación con el hematocrito que el FMBV. Hecho que era de esperar ya que el
hematocrito es el porcentaje de células rojas en sangre.
Por lo que respecta al grupo de anemia se ha visto que los estimadores de flujo muestran un comportamiento
contrario al grado de concentración del hematocrito, hecho que puede ayudar a demostrar que estos fetos
sufren un aumento en la velocidad de la sangre, como reacción del cuerpo por intentar compensar el bajo
número de glóbulos rojos.
Con todo esto se puede decir que se ha abierto una puerta hacia la obtención de nuevos estimadores de flujo
sanguíneo, que ayuden en el diagnóstico de patologías fetales.
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11.2. Trabajo futuro
Se ha conseguido una herramienta que mejora al FMBV en algunos aspectos, pero aún así siguen habiendo
factores que se pueden mejorar. A continuación se expondrán diferentes vías de exploración y mejora de las
técnicas propuestas.
Respecto a las técnicas propuestas en el presente proyecto existen varios caminos a seguir con tal de introducir
mejoras. Como se ha comentado en la última técnica, probablemente existan diferentes efectos Roleaux
superpuestos, de forma que la información de flujo lento quedará enmascarada. Este factor obviamente
dependerá del grado de vascularización de los fetos y, por lo tanto, de cada paciente en particular. De esta
forma se podría decir que el modelo propuesto en el proyecto actual debería ampliarse y contemplar dichos
efectos. Una posible solución de cara a las técnicas de procesado de imagen para solventar este problema
siguiendo la línea del proyecto sería implementar un clasificador que obtuviera el número de clases óptimo
para cada imagen. Otro aspecto de las técnicas desarrolladas que se puede mejorar es el modelado del
histograma de la imagen, de forma que para obtener la aproximación óptima o de menor error se podría
implementar un algoritmo iterativo que busque la aproximación óptima. Uno de los algoritmos que se podría
utilizar es el algoritmo EM (Expectation-maximization).
Por lo que se refiere a la combinación de estimadores de flujo, se podría diseñar una red neuronal, que
permitiera realizar múltiples combinaciones de los estimadores obtenidos en función del tipo de información
que aporte cada uno de los estimadores y de su importancia. De esta forma se podría entrenar la red neuronal
con diferentes pacientes de cada uno de los grupos con tal de obtener las ponderaciones más adecuadas.
Uno de los puntos de mayor relevancia es la dependencia de los estimadores de flujo de la delineación humana.
Obviamente, de todos modos, se va a necesitar del personal médico para delimitar la región de interés, pero
se debería paliar el efecto que ésta ejerce sobre la medida, utilizando otros descriptores de la imagen, la
combinación de ellos, o mediante la implementación de un mecanismo de delineación semiautomático.
En el estudio del comportamiento de los nuevos estimadores con respecto al hematocrito, tanto en los
casos de anemia como en el modelo animal, se debería ampliar el grupo de estudio para corroborar que
el comportamiento observado es el correcto, y al mismo tiempo se podría determinar si hay alguno de los
estimadores que aporte información extra. Sería muy útil, que se pudiera obtener el hematocrito en fetos
para afirmar que los resultados previstos sobre el modelo animal son extrapolables a fetos humanos.
En un futuro también sería interesante correlar los resultados del análisis del flujo sanguíneo en la zona
frontal del cerebro con los resultados de pruebas de neurodesarrollo como el test de Brazelton. Esto nos
serviría para predecir las posibles deficiencias del bebé y poder empezar a tratarlas con anterioridad.
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